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Resumo 
 
 
Em desportos com muita exposição dos joelhos aos traumatismos, 
especialmente forças de torção ocorrentes numa mudança de direção, são 
frequentes as roturas dos ligamentos cruzados. No entanto, forças de baixa 
magnitude podem também causar roturas em ligamentos debilitados pela idade, 
doença, imobilização, esteroides ou insuficiência vascular. Na rotura do 
ligamento cruzado anterior (LCA) o tratamento pode ser efetuado através de 
cirurgia ou de tratamento conservador, em casos de pouca motivação 
desportiva. Em jovens atletas com altas exigências físicas a reconstrução do 
ligamento é altamente aconselhável. São diversas as técnicas de plastia 
utilizadas na reconstrução do LCA, mas quase todas passam pela colheita de 
um enxerto de tendão que vai ser colocado através de túneis ósseos que 
atravessam a tíbia e o fémur ou passar “over the top”, como preconizam alguns 
autores em crianças, de forma a substituir o ligamento cruzado que lacerou. 
Embora raramente, há quem ainda utilize ligamentos sintéticos. No entanto, o 
sucesso desta reconstrução está diretamente ligado aos alinhamentos e 
posicionamentos dos tuneis ósseos na tíbia e no fémur, assim como do nível de 
tensão instalado no enxerto ligamentar. Assim, a presente dissertação 
pretendeu desenvolver um estudo biomecânico pormenorizado da reconstrução 
do LCA, relacionando os parâmetros de alinhamento e posicionamentos dos 
tuneis ósseos, na repartição de carga nas estruturas adjacentes, tais como a 
cartilagem articular, meniscos e restantes estruturas ligamentares, assim como 
no movimento da articulação. Neste estudo utilizou-se um modelo geométrico 
do joelho nativo com as estruturas ósseas, cartilagíneas, meniscais e 
ligamentares obtidas através de ressonância magnética de um joelho de 
cadáver. Nos modelos de reconstrução do LCA o ligamento nativo foi substituído 
por quatro neo-ligamentos de enxerto osso-tendão-osso. A informação relativa 
aos diferentes posicionamentos dos tuneis tibiais e femorais para a reconstrução 
ligamentar foi recolhida do trabalho desenvolvido em cadáver pelo coorientador 
deste trabalho e publicado na sua tese de doutoramento. Com base na 
informação geométrica do joelho e de posição da reconstrução do LCA foram 
desenvolvidos cinco modelos de elementos finitos, um relativo ao joelho intacto 
e quatro de reconstruções do LCA. Nestes modelos numéricos após a definição 
das propriedades mecânicas e condições de contacto foram impostas forças e 
momentos no fémur representativas do ciclo de marcha durante o movimento 
de flexão desde a extensão até uma flexão máxima de 100º. Posteriormente 
foram analisados os resultados de pressão de contacto, área de contacto, 
deformações principais máximas e mínimas nas cartilagens, deslocamentos 
lineares e rotações do fémur relativamente à tíbia, deslocamentos dos meniscos, 
e tensões de Von Mises e deformações principais máximas nos ligamentos. Os 
resultados obtidos evidenciam que o posicionamento dos tuneis na tíbia e fémur 
influenciam decisivamente o comportamento estrutural e cinemático do joelho. 
As reconstruções cujas inserções são mais afastadas das nativas do LCA foram 
as que revelaram maiores diferenças de comportamento relativamente ao joelho 
saudável enquanto as reconstruções mais próximas ofereceram resultados que 
se aproximam do comportamento do joelho nativo 
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Abstract 
 
In sports with a lot of exposure to knee injuries, especially in those where 
torsional forces occur as a change of direction, ruptures of the cruciate ligaments 
are frequent. However, low magnitude forces may also cause ruptures in 
ligaments debilitated by age, disease, immobilization, steroids or vascular 
insufficiency. After rupture of the anterior cruciate ligament (ACL), treatment can 
be conservative, in cases with low sport motivation, or performed by surgery. In 
young athletes with high physical demands, ligament reconstruction is 
mandatory. There are several repair techniques used in ACL reconstruction 
where most pass through the harvest of a tendon graft that will be placed through 
bone tunnels running through the tibia and femur or placed over the top, as 
recommended by some authors in children with the objective to replace the 
native ligament which lacerated. Although rarely, synthetic ligaments are still 
used. However, the success of this reconstruction is directly related to the 
alignment and positioning of the bone tunnels in the tibia and femur, as well as 
the pre-tension level applied in the ligament graft. Thus, the present work aimed 
at developing a detailed biomechanical study of ACL reconstruction, listing the 
alignment parameters and positioning of the bone tunnels, the distribution of load 
on adjacent structures such as articular cartilage, menisci and other ligamentous 
structures as well as the movement of articulation. In this study we used a 
geometric model of the native knee with bony structures, cartilage, ligament and 
meniscus obtained by magnetic resonance imaging of a knee body. In ACL 
reconstruction models the native ligament was replaced by four neo-ligament 
bone-tendon-bone graft. The information about different positions of the tibial and 
femoral tunnels for ligament reconstruction was taken from the work in cadavers 
of the co-advisor, this work was published in his doctoral thesis. Based on 
geometric information of the knee and the position of the reconstructed ACL, five 
finite element models were developed, one relative to the intact knee and four 
for ACL reconstructions. In these numerical models, after setting the mechanical 
properties and contact conditions, were imposed forces and moments in the 
femur representative of the gait cycle from full extension to a maximum flexion 
of 100°. Subsequently we analyzed the results of contact pressure, contact area, 
maximum and minimum principal strains in cartilage, linear displacements and 
rotations of the femur relative to the tibia, displacement of the meniscus, and for 
the ligaments Von Mises stresses and maximum principal strains. The results 
show that the positioning of the tunnels in the tibia and femur decisively influence 
the structural and kinematic behavior of the knee. The ACL reconstructions 
where the graft insertions were most distant were those that showed greater 
differences in behaviour relative to the native knee as the closest reconstructions 
showed a behaviour slightly similar to the native knee. 
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Capitulo 1 – Introdução 
 
1.1  - Objetivo 
 
   Com este trabalho de dissertação, pretende-se avaliar com recurso a ferramentas 
computacionais os efeitos biomecânicos nas estruturas sensíveis do joelho, nomeadamente nos 
ligamentos, cartilagens e meniscos, antes e após a reconstrução do ligamento cruzado anterior para 
diferentes condições posicionais do enxerto ligamentar. 
    
1.2 - Motivação 
 
   O joelho é uma das articulações mais complexas do corpo humano. Em desportos onde são 
frequentemente expostos a forças de torção, como numa mudança repentina de direção, são 
frequentes roturas dos ligamentos cruzados, particularmente do ligamento cruzado anterior. Idade, 
doença, imobilização, tabaco, esteroides ou insuficiência vascular debilitam estes ligamentos, 
podendo por vezes forças de baixa magnitude originar rutura. 
   Quando ocorre a rutura do ligamento cruzado anterior, coloca-se a necessidade de intervir 
cirurgicamente para restaurar as suas funções. São diversas as técnicas utilizadas na reconstrução 
do ligamento cruzado anterior, passando quase todas pela criação de túneis ósseos na tíbia e no 
fémur por onde um enxerto ligamentar vai ser colocado de modo a colmatar a falta do ligamento 
cruzado anterior nativo. A grande maioria dos enxertos usados são do próprio paciente 
(autoenxerto), como o tendão patelar, ou osso-tendão-osso, os tendões isquiotibiais e o tendão 
quadricipital. Enxertos de cadáver ou enxertos sintéticos também são utilizados por vezes na 
reconstrução do ligamento cruzado anterior, apresentando porém resultados poucos favoráveis.  
   A utilização de enxertos sintéticos apresenta vantagens significativas pela não invasão do paciente 
na recolha do enxerto, mas o sucesso desta reconstrução está dependente do bom posicionamento 
e alinhamento dos tuneis ósseos, assim como o pré-tensionamento aplicado ao enxerto. 
    Existe um largo campo de estudo na área da biomecânica da reconstrução do ligamento cruzado 
anterior referente aos parâmetros isométricos dos túneis ósseos, na repartição de carga nas 
restantes estruturas da articulação do joelho e no movimento da própria articulação. 
   Com este trabalho procuro compreender melhor o funcionamento da articulação do joelho, 
querendo dar o meu contributo para melhorar futuras reconstruções ligamentares expondo a 
importância da correta posição de um enxerto.   
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1.3 - Organização do documento 
 
   A presente dissertação está dividida em 5 capítulos principais: introdução, anatomia e 
biomecânica do joelho, reconstrução ligamentar, modelos numéricos e conclusões e trabalhos 
futuros. 
   No segundo capítulo são enumeradas as principais estruturas anatómicas do joelho e descrita a 
sua contribuição para a biomecânica do joelho natural. Também é dada enfase neste capítulo aos 
aspetos biomecânicos do joelho natural para diferentes atividades fisiológicas, mais 
aprofundadamente o ciclo de marcha. 
   No capítulo 3 é efetuada uma análise às patologias dos constituintes do joelho, sempre com 
especial atenção aqueles que afetam direta ou indiretamente o ligamento cruzado anterior. Uma 
descrição dos processos e técnicas reconstrutivas do ligamento em estudo e um levantamento dos 
principais enxertos usados estão presentes neste capítulo. A finalizar o capítulo é realizado um 
levantamento de estudos biomecânicos quer experimentais quer computacionais referentes ao 
joelho com especial atenção para o estudo ligamentar, descrevendo as principais conclusões. 
   O capítulo 4 representa todo o método experimental realizado para a obtenção dos resultados, 
desde a modelação geométrica de cinco modelos para posterior comparação até à atribuição das 
características para simulação, como as propriedades dos materiais, a aplicação de cargas e 
condições de fronteira. Neste capítulo também são expostos os resultados obtidos para cada 
modelo individualmente seguido de uma comparação entre eles. Este capítulo é finalizado com 
uma discussão dos resultados obtidos e do desempenho dos vários modelos. 
   No capítulo 5 foi feita uma breve síntese do trabalho realizado e as respetivas conclusões, 
terminando com sugestões para trabalhos futuros. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
11 
 
Capitulo 2 – Anatomia e biomecânica do joelho 
 
   2.1 – Introdução 
 
   De modo a compreender e referenciar os diferentes problemas associados ao sistema músculo-
esquelético, considera-se um sistema de coordenadas em que a origem corresponde ao centro do 
corpo humano na posição anatómica. A posição anatómica é representada pelo corpo humano em 
posição ereta com os pés ligeiramente separados e os braços em suspensão, com as palmas das 
mãos viradas para a frente (1,2). 
   Baseado neste sistema, são definidos três planos principais perpendiculares entre si denominados 
por planos anatómicos de referência: plano sagital, plano transverso e plano frontal. Cada um 
destes planos representam espaços dimensionais onde o corpo humano descreve movimentos, já 
as rotações efetuadas são representadas pelos eixos anatómicos perpendiculares a cada um dos 
planos (1). 
   Para além dos planos e eixos anatómicos, são usados termos para descrever os segmentos e 
estruturas anatómicas relativamente à sua posição. Em direção à cabeça designa-se superior e em 
direção aos pés inferior. Em direção a zona frontal do corpo designa-se anterior enquanto em 
direção a parte de traz designa-se posterior. No sentido do centro do corpo é denominado por 
medial e em afastando-se do cento do corpo designa-se lateral. O local do segmento que se afasta 
do tronco do corpo é chamado de distal e aproximando-se do tronco do corpo chama-se proximal 
[1-2]. Tendo em conta os termos referenciados anteriormente, o plano sagital divide o corpo 
verticalmente na metade medial e lateral, o plano frontal divide o corpo nas metades anterior e 
posterior e por fim o plano transverso divide o corpo horizontalmente na metade superior e na 
metade inferior.(1) 
   De modo a ser possível definir as rotações dos segmentos que constituem as articulações do 
corpo humano, são definidas terminologias que o possibilitam. Os movimentos de rotação são 
executados nos planos anatómicos de referência, as rotações principais são: a flexão, extensão e 
hiperextensão no plano sagital, abdução e adução no plano frontal enquanto no plano transverso 
os movimentos são de rotação em torno do eixo longitudinal (1–3). 
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Figura 1- Planos anatómicos de referência, adaptado de (3). 
 
   2.2 - Anatomia do joelho 
 
   O joelho representa um dos mais importantes e complexos constituintes do sistema músculo-
esquelético, atuando como uma dobradiça permitindo a flexão, extensão e uma pequena rotação 
da perna, assegurando estabilidade quando sujeito a diferentes cargas. Esta estabilidade é 
garantida em maior parte pelos ligamentos presentes na articulação mas também pela função 
amortecedora dos meniscos e cartilagem. A geometria dos côndilos femorais e dos pratos tibiais e 
como se relacionam quando é solicitado movimento também contribuem para essa estabilidade 
(4,5). 
 
Figura 2 – Representação esquemática do joelho, adaptado de (6). 
 
   A articulação do joelho tem como objetivo permitir o movimento durante a locomoção e garantir 
estabilidade estática e é composta pelas articulações tibiofemoral e patelo-femoral, como 
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demonstra a Figura 2, onde os constituintes ósseos presentes são fémur, tíbia, fíbula e patela. A 
mobilidade que esta articulação garante durante a locomoção é essencial para a adaptação e 
correção da posição do pé na presença de irregularidades do piso (7).  
   A articulação tibiofemoral é a maior articulação do corpo humano e tem como principal função 
assistir à rotação do joelho. A articulação patelo-femoral é fundamental para a estabilidade do 
joelho (4,5,8). 
 
      2.2.1 - Côndilos femorais e Pratos tibiais 
 
   Os côndilos femorais são estruturas ósseas da extremidade do fémur e designam-se por côndilo 
medial e côndilo lateral que interagem com os pratos tibiais, duas estruturas da extremidade 
proximal da tíbia, medial e lateral. Tanto os côndilos femorais como os pratos tibiais estão 
representados na Figura 3. O côndilo medial possui um raio de curvatura superior ao lateral e é 
maior, este interage com o prato tibial medial que possui uma forma oval e côncava enquanto o 
côndilo lateral interage com o prato tibial lateral com forma circular e convexa. Esta interação 
contribui para o alinhamento e estabilidade do joelho, permitindo uma rotação do fémur sobre a 
tíbia em três eixos e uma translação limitada do fémur na direção ântero-posterior [4-5]. Estudos 
efetuados à importância da forma destas estruturas concluíram que a geometria articular é 
importante para o bom funcionamento da articulação (9–11). 
  
 
Figura 3- Vista anterior da articulação do joelho direito, adaptado de (12). 
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      2.2.2 – Patela 
 
   A patela, juntamente com o fémur formam a articulação patelo-femoral. Esta articulação é 
importante para a estabilidade devido à sua função no mecanismo de extensão (4). 
   A patela tem duas funções biomecânicas importantes no joelho. Primeiramente fazendo o 
deslocamento na direção anterior do tendão dos músculos quadríceps, através de toda a amplitude 
de movimento, aumentando a força produzida pelo músculo sobre a tíbia, ajudando à extensão do 
joelho. A patela também permite uma maior área de distribuição das tensões de compressão sobre 
o fémur, que resultam do aumento de área de contacto entre os dois elementos ósseos (1).  
    
      2.2.3 – Meniscos 
 
   Os meniscos (Fig.4) são estruturas laminares com a forma de meia-lua, localizados entre o fémur 
e tíbia, cujos contornos adaptam-se aos contornos dos elementos ósseos referidos. Estes 
elementos são indispensáveis no suporte de forças estruturais e na absorção de choques ao 
distribuírem as cargas pela superfície articular, assim como contribuem para a estabilidade e 
conformidade da articulação. São constituídos por tecido fibrocartilaginoso e fibras elásticas e 
dividem-se em menisco lateral e medial (4,5,13). 
 
Figura 4- Vista superior da tibia, representando os meniscos, adaptado de (14). 
 
   O menisco medial é mais amplo e fino que o menisco lateral e possui uma forma semicircular 
enquanto o menisco lateral possui uma forma quase circular, cobrindo uma maior porção do prato 
tibial lateral. Os meniscos não estão ancorados aos pratos tibiais na totalidade da sua superfície 
inferior e ligam-se aos côndilos femorais através de ligamentos menisco-femorais (4,5). 
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      2.2.4 – Cartilagem 
 
   A cartilagem é um tecido sem vasos sanguíneos localizado nas articulações entre os elementos 
ósseos. No joelho, pode ser encontrado no fémur e na tíbia como representado na Figura 5, sendo 
fundamental para o funcionamento desta articulação. A cartilagem atua contra o desgaste da 
articulação prevenindo o contato direto do fémur com a tíbia, suporta cargas superiores ao peso 
do corpo e reduz o impacto de choques (15,16). 
   A cartilagem é um tecido poroso com comportamento viscoelástico, maioritariamente composto 
por redes fibras de colagénio que incorporam água. A sua importância na absorção de forças vem 
como resultado da sua natureza multifásica. Quando solicitada a cargas de elevada magnitude, as 
redes de fibras de colagénio respondem diretamente resistindo mecanicamente, e indiretamente 
com um aumento de pressão do fluido nos poros. O aumente pressão de fluido atua contra a força 
de compressão. Para cargas repentinas, devido à pouca permeabilidade da cartilagem faz com que 
a estrutura se comporte quase como um líquido incompressível, prevenindo o dano que a carga 
poderia causar na articulação (16,17). 
   A presença de cartilagem reduz significativamente as forças de contacto no joelho (18). 
 
 
Figura 5- Cartilagem femoral e tibial, adaptado de (19). 
 
      2.2.5 – Ligamentos 
 
    Os ligamentos são compostos por fibras de colagénio dispostas paralelamente de modo a 
promover estabilidade na articulação do joelho. A sua inserção nos elementos ósseos da articulação 
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do joelho é dada de duas maneiras, direta e indiretamente. Nas uniões diretas, entre o ligamento 
e o osso, existe fibrocartilagem e fibrocartilagem mineralizada enquanto as uniões indiretas são 
dadas por fibras superficiais conectadas ao periósteo e por fibras diretamente ligadas ao osso. 
Quanto à constituição, predomina o colagénio tipo I, responsável pela resistência à tração (20). 
   Os principais ligamentos presentes na articulação do joelho são: colateral medial, colateral lateral, 
cruzado posterior e finalmente o ligamento cruzado anterior (Fig.6). 
 
Figura 6- Ligamentos principais da articulação tibiofemoral, adaptado de (3). 
 
         2.2.5.1 - Ligamento Colateral Medial 
 
   O ligamento colateral medial (LCM) possui, em média, 80mm de comprimento e está ligado ao 
epicôndilo femoral medial e à metáfise medial da tíbia. Uma porção deste ligamento passa 
obliquamente por uma inserção no menisco medial. Este ligamento é responsável principalmente 
por restringir a rotação valga mas também por restringir a translação medial e lateral da tíbia [4,20]. 
As deformações no ligamento colateral medial mudam consoante o grau de flexão, em que as 
lesões são mais propicias a surgir nas fibras superiores à linha da articulação do joelho 
independentemente o ângulo de flexão. Sem flexão, ou com 0° de flexão, a lesão ocorre na zona 
superior anterior, enquanto para 30º ocorre na zona superior posterior (21). 
   Este ligamento, em conjunto com o ligamento cruzado anterior, são os ligamentos cujas lesões se 
verificam mais, relativamente aos ligamentos colateral lateral e cruzado posterior. Uma lesão no 
ligamento colateral medial provoca um aumento das cargas a suportar pelo ligamento cruzado 
anterior (22). 
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         2.2.5.2 - Ligamento Colateral Lateral 
 
   O ligamento colateral lateral (LCL) surge do epicôndilo lateral do fémur e está ligado à fíbula 
superiormente e lateralmente. Contrariamente ao ligamento colateral medial, este ligamento está 
separado do menisco lateral. A sua principal função, por se encontrar na zona lateral da articulação 
do joelho, é restringir a rotação vara do joelho, contudo, também apresenta uma restrição 
secundária à rotação externa e translação posterior (4,20,23). 
   Este ligamento possui em média 63.1 mm de comprimento, 8.5 mm de largura no plano ântero-
posterior e 2.6 mm de espessura. Na sua ligação com o fémur possui uma forma semicircular e uma 
forma de meia-lua na ligação com a cabeça da fíbula (23). 
   O relaxamento neste ligamento origina uma maior concentração de cargas em ambos os 
ligamentos cruzados, ou nos enxertos usados na sua reconstrução, pelo que, em caso de lesões que 
englobem os ligamentos cruzados, conjuntamente com o ligamento colateral lateral, é importante 
também reparar este ligamento, com o perigo de contribuir para a falha da reconstrução dos 
ligamentos cruzados (24). 
 
         2.2.5.3 - Ligamento Cruzado Posterior 
 
   O ligamento cruzado posterior (LCP) está ligado superiormente à superfície lateral do côndilo 
femoral medial e inferiormente na zona posterior da tíbia, numa depressão entre os dois pratos 
tibiais. Este ligamento passa por trás do ligamento cruzado anterior, segundo a vista do plano 
frontal. O comprimento médio deste ligamento é de 38 mm e 13mm de largura (4,25). 
   Em termos biomecânicos, é o maior e mais forte ligamento presente no joelho e tem como 
principal função restringir a translação posterior da tíbia relativamente ao fémur, mas também atua 
contra as rotações vara e valga. Contudo, apesar de este ligamento garantir que não há translação 
posterior para todos os ângulos de flexão, ele não resiste ao recuo anterior (4,25) 
   Joelhos em que ocorra lesão do ligamento cruzado posterior sofrem de instabilidade, provocada 
por um aumento da translação posterior da tíbia relativamente ao fémur, que aumenta com o 
ângulo de flexão. Estudos revelam que este ligamento executa um papel importante na rotação 
natural da tíbia durante o movimento antero-posterior, controlando e produzindo rotação externa 
durante a translação posterior. Desde que o ligamento colateral lateral se mantenha intacto na 
lesão do ligamento cruzado posterior, não se nota grande instabilidade em termos de rotação vara 
e valga (4). 
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   Referente às restantes estruturas da articulação do joelho, durante a lesão do ligamento cruzado 
posterior, raros são os casos em que este ligamento seja o único lesado, pelo que na reconstrução 
deste ligamento se não forem tidos em conta podem comprometer a estabilidade da articulação 
assim como o sucesso da recuperação. 
  
         2.2.5.4 - Ligamento Cruzado Anterior 
 
   O ligamento cruzado anterior (LCA) é uma banda de tecido conectivo denso inserida no fémur e 
na tíbia. É envolvido pela membrana sinovial originada da parte posterior da cápsula articular. 
Apesar da sua localização intra-articular, o LCA é extra-sinovial (26,27). 
   O LCA está conectado na parte posterior da face medial do côndilo femoral lateral e ligado numa 
fosseta localizada anterior e externamente à espinha tibial anterior. A inserção femoral é quase 
sagital enquanto na tíbia é quase transversal. A forma da inserção tibial é oval, com cerca de 18mm 
de comprimento ântero-posterior e 11mm de largura. No fémur a inserção é inferior, com 
comprimento de 17mm e 10mm de largura. Das estruturas ligamentares, o LCA é o único sem 
qualquer inserção capsular (4,26,27). 
   O comprimento do LCA varia entre 22 e 41 mm (média de 32mm) e possui uma espessura entre 
7 e 12mm. É possível que o comprimento do LCA varia com a estatura do individuo, na literatura 
este comprimento varia: 31mm (Norwood & Cross 1979), 38mm (Girgis et al. 1975), 39mm 
(Kennedy et al. 1982). A área de secção média do ligamento é de 44mm2 mas varia consoante o 
movimento do joelho (26,27). 
   O LCA é fundamental para o controlo, fluidez e estabilização da flexão e rotação do joelho. Este 
funciona como estabilizador nas três translações e nas três rotações, contudo, a sua principal 
função é restringir a translação anterior da tíbia relativamente ao fémur. Como segunda função, o 
LCA também é um opositor à translação interna da tíbia em relação ao fémur entre os 30 graus e 
os 90 graus de flexão do joelho, assim como à rotação interna, vara e valga em extensão. O ACL não 
resiste ao recuo posterior (4,26,27). 
 
   2.3 - Biomecânica do joelho 
 
   O joelho sustém forças e momentos bastante elevados, por se situar entre dois ossos de elevado 
comprimento, tornando-se particularmente sujeito a lesões. Assim, uma boa compreensão e 
análise das forças e movimentos a que o joelho está sujeito revela-se como uma necessidade. 
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Qualquer alteração na amplitude ou na superfície de movimento do joelho irá alterar a distribuição 
de cargas na articulação, com consequências nefastas (1). 
 
      2.3.1 - Fundamentos de estabilidade articular 
 
   A estabilidade articular é definida como a capacidade de um sistema retornar para a sua posição 
de equilíbrio após uma pequena perturbação, ou de resistir a essa perturbação, sendo fundamental 
para um individuo poder realizar as várias tarefas do seu dia-a-dia sem limitações. Também pode 
ser definida como estabilidade articular a capacidade de uma articulação manter uma posição 
funcional durante toda a amplitude de um movimento (1). 
   Uma articulação estável é caracterizada por uma zona de contacto entre superfícies cobertas por 
cartilagem, não permitirem normalmente o contacto no bordo da superfície e terem uma posição 
de equilíbrio articular para uma dada carga funcional. Quando solicitada, a articulação deve 
responder adequadamente: pequenos incrementos de carga na articulação não originarem rápidas 
alterações na posição de contacto das superfícies articulares, pequenas alterações na direção da 
carga funcional na articulação, não originarem rápidas alterações da posição de contacto das 
superfícies articulares (1). 
   Existem mecanismos que mantêm a estabilidade articular. O mecanismo mais passivo é o controlo 
da localização da força de reação na articulação, pela curvatura das superfícies articulares. Outro 
fator que auxilia esta estabilidade articular é a força muscular, com uma função secundária. Os 
ligamentos fornecem estabilidade de movimento restringindo forças na articulação, na direção do 
movimento (1). 
   Assim, a forma óssea, os meniscos, os ligamentos, a cápsula articular e os músculos em torno do 
joelho contribuam para a sua estabilidade. Caso um destes elementos apresentar alterações 
significativas ou se encontrar defeituoso, a estabilidade articular do joelho poderá estar 
comprometida (1). 
 
      2.3.2 - Ciclo de marcha 
 
   O ciclo de marcha normal é descrito como o deslocamento do centro de gravidade do corpo 
humano entre dois contactos do mesmo pé no solo. Sucessivos ciclos de marcha possuem um 
caracter rítmico e simétrico, em que a atividade muscular considerasse baixa. Durante o ciclo de 
marcha o deslocamento dos membros inferiores é, maioritariamente, graças ao seu próprio 
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momento, sendo os músculos solicitados apenas durante curtos períodos. A solicitação muscular é 
claramente superior quando é necessária desaceleração (28).  
   O ciclo de marcha (Fig.7) pode ser dividido em duas fases principais: fase de apoio e fase de 
balanço. A fase de apoio, descrita como a fase em que há contacto do pé com o solo, pode ser 
subdividida em subfases. Primeiro, o contacto inicial inicia quando ocorre o contacto do calcanhar 
do pé em análise com o solo e termina com o contacto total do mesmo e elevação do pé oposto. O 
apoio unilateral segue a subfase anterior, depois da elevação do pé contralateral, e termina com a 
perda de contacto do calcanhar do pé com o solo. A última subfase da fase de apoio designa-se por 
propulsão, que tem início com a elevação do pé em contacto com o solo e termina com a elevação 
da zona digital do mesmo. Referente à fase de balanço, também dividida em subfases, inicia-se com 
a fase de balanço inicial em que ocorre elevação do pé de apoio e termina com os dois pés lado a 
lado. De seguida, ocorre a fase de médio balanço, que termina com a posição vertical da tíbia do 
pé de apoio. Finalmente, a última fase denomina-se por fase final de balanço e termina com o 
contacto do calcanhar do pé em estudo no solo, ficando o corpo em posição idêntica à primeira 
fase de apoio (1,29). 
 
 
Figura 7- Resumo esquemático de um ciclo de marcha da perna direita, adaptado de (29). 
 
   A fase de apoio representa 70% do ciclo de marcha e a fase de balanço os restantes 30%. 
Relativamente à flexão do joelho durante o ciclo de marcha, a fase de apoio inicial, é de cerca de 
5º, ou seja praticamente em extensão, fletindo gradualmente durante a fase de apoio bilateral até 
a um ângulo de flexão entre 15°-20°, retornando aos 0°-5° até ao inico da fase de pré-balanço, em 
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que o joelho se encontra fletido com um ângulo de cerca de 40°, seguido de uma flexão continua 
acompanhando a elevação do membro inferior até a um máximo de 60°-70° de flexão. No final do 
ciclo de marcha, o joelho encontra-se praticamente em extensão completo como na fase inicial 
(1,28). 
 
         2.3.2.1 - Forças no joelho 
 
   Durante a realização de tarefas diárias, como caminhar, correr, subir ou descer escadas, são 
impostas forças e momentos na articulação do joelho. Estas forças dependem do peso, da ação 
muscular, cargas externas, estado da articulação e resistência dos tecidos moles. Estas solicitações 
são consideravelmente maiores no desporto, muitas vezes causando lesões e desgastando a 
articulação (1,30,31). 
   O conhecimento destas forças em parceria com um modelo de elementos finitos realista da 
articulação permite obter uma aproximação da situação mecânica de todos os seus constituintes 
(cartilagem, ligamentos, menisco) (32). 
   A força exercida na articulação tibiofemoral não é facilmente calculável, por depender de vários 
fatores. Bergman G., et al [2013] registou, para indivíduos a rondar os 75 Kg de massa, uma força 
resultante na articulação de 2 a 3 vezes o peso do corpo para o ciclo de marcha, à volta de 3 vezes 
o peso do corpo a subir escadas e de 2 a 3 vezes o peso do corpo a elevar de uma posição sentada. 
Chow J.W. [1998] registou a força para várias velocidades de execução do movimento de flexão do 
joelho e o ângulo de flexão em que ocorrem, obtendo como valor relevante uma força tibiofemoral 
axial máxima de 6.4 vezes o peso do corpo num ângulo de flexão de 58º. Saxby D.J. [2015] registou 
um máximo de força resultante tibiofemoral de 2.83 vezes o peso do corpo para ciclo de marcha e 
7.83 vezes para corrida. Kutzner I. [2010] obteve valores a descer escadas de 3.46 BW, 3.16 BW 
para subir escadas e 2.61 BW no ciclo de marcha (31–34). 
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Capitulo 3 – Reconstrução ligamentar  
 
   3.1 – Introdução 
 
   As lesões ligamentares são classificadas pela sua gravidade de acordo com os graus I, II e III. Lesões 
de grau I são mais frequentes e apresentam lesão mínima do ligamento, acompanhada de alguma 
dor. Quando ocorre rutura parcial de algumas fibras do ligamento estamos perante uma lesão de 
grau II. Caso a articulação se mantenha estável, o tratamento poderá passar por repouso e uso de 
dispositivos de auxílio, como o caso de muletas para lesões ligamentares da articulação do joelho. 
Lesões de grau III, de maior importância para o estudo em questão, caracterizam-se pela rutura 
completa do ligamento e compromisso da articulação, sendo quase sempre tratadas com cirurgia 
de reconstrução (27,35,36).   
   A reconstrução ligamentar implica substituir um ligamento lesionado por um enxerto tendinoso, 
seja do próprio paciente (autoenxerto), como de cadáveres e de outros seres vivos geneticamente 
diferentes, como o caso de enxertos bovinos (aloenxerto) (27,37). 
 
   3.2 – Reconstrução ligamentar do joelho 
       3.2.1 – Patologias associadas ao joelho 
 
    A articulação do joelho é a articulação do corpo humano que mais lesões contrai entre atletas e 
desportistas, podendo ter um impacto significativo na capacidade de retomar a atividade e podem 
causar alterações funcionais a longo prazo. A lesão mais comum é a rutura do LCA e é muitas vezes 
acompanhada de outras lesões nos restantes constituintes da articulação (36,38–40).  
 
         3.2.1.1 – Patologias do osso 
 
   As lesões ósseas na articulação do joelho são frequentemente hematomas nos côndilos femorais 
e pratos tibiais resultantes de uma solicitação mecânica para além do limite da articulação (Fig.8), 
acompanhado de rutura ligamentar em maior parte dos casos. O côndilo femoral lateral, assim 
como a metáfise da tíbia sofrem hematoma ósseo causado pela rutura aguda do LCA (27,41). 
Estruturas ósseas em que se presenciou rutura do LCP verificaram-se hematomas no côndilo 
femoral medial e hematomas ou fraturas no prato tibial medial [41-42]. Não existindo lesões 
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ligamentares na articulação, as zonas ósseas mais suscetíveis a sofrerem lesões de esforço são o 
côndilo femoral medial e o prato tibial medial (43). 
 
 
Figura 8 - Edemas ósseos originados aquando rutura do LCA, no fémur (A) e na tíbia (B), adaptado 
de (44). 
 
         3.2.1.2 – Patologias do menisco 
 
   As ruturas dos meniscos, exemplificada na Figura 9, podem ocorrer de forma isolada ou devido a 
alterações do funcionamento da articulação provocadas por lesões ligamentares e levam à 
formação de osteoartrite (45,46). Quando à articulação do joelho em posição flexionada é solicitada 
uma rotação no eixo longitudinal, o côndilo femoral exerce uma força acrescida no menisco. Esta 
compressão do menisco entre o fémur e a tíbia representa um mecanismo de lesão frequente (47).  
 
 
Figura 9- Exemplo de rutura do menisco lateral, adaptado de (48). 
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   Ruturas do menisco estão associadas a ruturas agudas do LCA em 30% dos casos e ruturas crónicas 
em 70% dos casos (27,49). Slauterbeck, et al, [2009] descreveu que pacientes masculinos eram mais 
propensos a lesões meniscais, com 71% de probabilidade contra 56% para o sexo feminino (50). 
 
         3.2.1.3 – Patologias da cartilagem 
 
   A patologia que mais se verifica a nível de cartilagem é a osteoartrite ou degeneração de 
cartilagem articular. A sua ocorrência aumenta com a idade do paciente mas, em caso de lesão no 
joelho, esta patologia pode surgir muito mais cedo (50,51).  
   Nas zonas onde ocorre hematomas no fémur e tíbia verifica-se degradação da cartilagem. 
Pacientes reportaram dor na zona lateral do joelho que pode ser explicada por esta degeneração 
da cartilagem, muitas vezes confundida com rutura do menisco lateral (27). 
   À semelhança dos meniscos e componentes ósseos, lesões na cartilagem articular estão muitas 
vezes ligadas a lesões ligamentares. Na ocorrência de rutura no LCA, verifica-se a aceleração de 
degeneração da cartilagem com o tempo, provocada pela instabilidade e funcionamento deficiente 
da articulação (45,46). 
 
      3.2.2 – Mecanismos de lesão do LCA 
 
   As lesões do LCA são mais comuns no decorrer de atividades desportivas (70%), sendo o ski o 
desporto com maior ocorrência de rutura do LCA (52). Estima-se também que 70% das lesões do 
LCA ocorrem através de mecanismos sem contacto enquanto os outros 30% representam lesões 
em que existiu contacto direto com outro desportista ou objeto (26). A rotura isolada do LCA ocorre 
com elevada frequência em desportistas jovens entre os 20 e os 30 anos, sendo bilateral em cerca 
de 20% dos casos. Fatores anatómicos como a estenose da chanfradura, a hiperlaxidez 
constitucional como a própria debilidade constitucional do LCA poderão estar na origem das lesões 
neste grupo de pacientes (26). As lesões do LCA ocorrem frequentemente devido a traumas de 
baixa velocidade ou desaceleração no contacto com um componente rotacional. Estas lesões 
podem ser agudas ou crónicas, com tratamentos conservativos ou reconstrutivos (53). Estas lesões 
estão associadas a uma desaceleração combinada com uma mudança brusca de direção e a quedas 
incomuns (54). 
   O mecanismo de lesão do LCA ocorre, frequentemente, na combinação de uma leve flexão, 
rotação vara e rotação externa do fémur, originando uma grande tensão no ligamento. Esta 
situação provoca frequentemente uma lesão da parte média da cápsula externa e, por vezes, 
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arrancamento ósseo, denominada fratura de Segond. Associada à rotura do LCA, surge ainda por 
vezes a rotura dos ligamentos suspensores do menisco externo, a rotura da banda iliotibial e 
arrancamento do tubérculo de Gerdy. A rutura do LCA pode também ocorrer, com menos 
frequência, com o joelho em flexão, rotação valga e rotação interna do fémur (27). 
   A rotura do LCA acentua a translação anterior da tíbia, principalmente devido ao avanço do prato 
tibial externo. Quanto mais grave a lesão capsulo-ligamentar interna, maior a translação anterior 
de ambos os pratos tibiais, provocado pela presença de rutura ligamentar e rutura das estruturas 
internas da articulação. As lesões capsulo-ligamentares externas acentuam a mobilidade do 
compartimento externo (27). 
 
 
 
Figura 10- Mecanismos de lesão do LCA: em flexão, rotação externa do femur com rotação vara 
(A) e em flexão, rotação interna do femur com rotação valga (27).  
 
      3.2.3 – Técnicas reconstrutivas/cirúrgicas 
 
   Na reconstrução do LCA, através de um melhor conhecimento da biomecânica articular e da 
qualidade dos enxertos, as técnicas cirúrgicas foram alvo de evolução de modo a garantir o melhor 
resultado possível na solução da lesão. Relativamente às técnicas cirúrgicas, destacam-se: sutura 
isolada, sutura e reforço com enxerto, plastia extra-articular com enxerto, plastia intra-articular 
com enxerto e plastias intra e extra-articulares associadas (27). 
   Apesar de preservar a posição natural do LCA, cuja dificuldade acresce nas plastias ligamentares, 
assim como obter melhores resultados em ruturas recentes ocorridas na inserção femoral, com o 
decorrer do tempo o uso de suturas na reconstrução do LCA apresenta degradação (27,55). 
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   Plastias extra-articulares, apesar de execução fácil e de rápida recuperação, com o decorrer do 
tempo mostram-se ineficazes e, enquanto funcionantes, podem causar outras lesões no 
compartimento interno, como artrose (27,56). O uso de plastias extra-articulares e intra-articulares 
em conjunto não apresentam vantagens significativas, reforçando assim o uso de plastias intra-
articulares isoladas (27,57). 
 
         3.2.3.1 – Feixe único versus Feixe duplo 
 
   Uma alternativa em plastia intra-articular incide no uso de duplo feixe, consistindo no uso de dois 
enxertos com o intuito de reconstituir os dois feixes do LCA original, tentando obter um melhor 
resultado a nível de cinemática articular e estabilidade rotacional. O uso de dois tuneis femorais e 
dois tibiais demonstraram aspetos biomecânicos positivos, comparativamente com dois tuneis 
femorais e um tibial, e um túnel femoral e dois tibiais. Contudo, o uso de duplo feixe não é indicado 
para pacientes com grandes áreas de osso com hematoma, artrose, inserção do LCA inferior a 14 
mm, lesões ligamentares múltiplas, entre outros (27). 
   Esta técnica cirúrgica, apesar de apresentar superioridade relativamente à cinemática da 
articulação (58), não apresenta melhorias significativas relativamente ao uso de feixe único [59, 60] 
que compensem o custo da cirurgia e a dificuldade de resolver complicações em cirurgias de 
revisão. O facto de uma cirurgia de sucesso usando feixe único tem uma taxa de sucesso entre 80 
e 90% traduz a redução do número de cirurgias de feixe duplo (27). 
 
         3.2.3.2 – Métodos de furação dos túneis ósseos 
 
   Relativamente ao método de furação dos túneis ósseos no fémur e na tíbia em plastia intra-
articular de feixe único do LCA, destacam-se três métodos: uni-túnel transtibial, furação femoral 
ântero-medial e furação femoral de fora para dentro. 
   A técnica de uni-túnel e a ântero-medial evitam a incisão na face externa do joelho, reduzindo o 
risco de infeção e é mais rápida de efetuar. No entanto, é muito frequente que este túnel fique no 
teto da chanfradura ou demasiado anterior relativamente ao local considerado ideal, 
comprometendo a viabilidade do enxerto e/ou a mobilidade do joelho. A furação pelo portal 
ântero-medial apresenta maior precisão (27,61,62). 
   Bedi, A., et al [2010] apontou para o facto de a técnica de furação pelo portal ântero-medial 
resultar em túneis femorais mais curtos, comprometendo a parede posterior, apesar de produzir 
tuneis mais oblíquos, devendo ser efetuado como joelho em flexão de cerca de 110°. Schairer, 
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W.W., et al [2011] conclui que a cinemática do joelho era restituída com maior sucesso com a 
técnica ântero-medial, relativamente à transtibial, que produzia maior laxidez do joelho. No 
entanto Chalmers, P.N., et al [2013] conclui que apesar da técnica ântero-medial apresentar bons 
resultados, a técnica transtibial era capaz de reproduzir os resultados com sucesso (63–65). 
   Para que a reconstrução ligamentar com técnica de furação uni-túnel seja efetuada com sucesso, 
deve efetuar-se a furação do túnel femoral através da uma incisão ântero-medial sobre o corno 
anterior do menisco interno, permitindo aumentar a inclinação lateral da broca para 35°, superior 
aos 20° possíveis se o túnel femoral for efetuado na continuidade do túnel tibial. Com o joelho 
fletido a 110° é possível realizar este túnel adequadamente (26). 
 
         3.2.3.3 – Aspetos biomecânicos relacionados com a reconstrução do 
LCA 
 
   Como referido anteriormente, o LCA tem como principal função prevenir o movimento ântero-
posterior da tíbia relativamente ao fémur, mas também, como função secundária controlar a 
rotação interna. Presentemente a reconstrução do LCA, apesar de apresentarem resultados 
satisfatórios, permitindo praticantes de desporto retomarem a sua atividade, falha em 
desempenhar perfeitamente a função do LCA nativo, alterando inevitavelmente a cinemática do 
joelho. A presença residual de uma instabilidade rotatória pode originar futuras lesões no menisco 
e cartilagem (66–68). 
   Gao B., et al [2012] referiu a presença de um défice de extensão, rotação vara e rotação interna 
da tíbia de joelhos com rutura de LCA relativamente a joelhos saudáveis durante a subida e descida 
de escadas. Joelhos com reconstrução do LCA apresentaram menores aspetos negativos 
relativamente à cinemática da articulação, mas ficaram distantes dos padrões normais de 
funcionamento (69). 
 
      3.2.4 – Seleção de enxertos 
 
   Presentemente, os enxertos osso-tendão patelar-osso e os enxertos isquiotibiais são os mais 
usados na reconstrução do LCA mas a utilização do enxerto quadricipital e de aloenxertos têm vindo 
a despertar interesse. Ao escolher o enxerto é necessário que não sofra de morbidez após colheita, 
que permita uma fixação segura e que possibilite ao paciente aproximar a sua capacidade o mais 
próximo possível antes da lesão (27,70). 
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         3.2.4.1 Enxerto Tendão Patelar 
 
   O enxerto de tendão patelar, com perfil retangular de 10 mm de largura por 4 de espessura em 
média, é colhido juntamente com porção óssea da patela e tíbia. Oferece uma boa resistência à 
tração, boa integração nos túneis ósseos resultado da presença das extremidades ósseas e permite 
ao paciente recuperar o seu nível desportivo com bom sucesso. Geralmente o uso deste enxerto é 
indicado para praticantes de desporto competitivo, pacientes com hiperlaxidez e pacientes na 
cirurgia de revisão com reconstrução usando enxerto isquiotibial (27,71). 
   Apesar do enxerto Osso-Tendão-Osso (OTO) ser considerado o enxerto de eleição na 
reconstrução do LCA, o seu uso tem diminuído, resultado de diversas complicações e desvantagens: 
tendinite, artrose, dor patelar persistente, dor ao ajoelhar, subluxação medial ou lateral da patela, 
enfraquecimento do músculo quadríceps, morbidade do mecanismo extensor, fratura da patela, 
entre outros (27,71). 
   A colheita do OTO está contra indicada em caso de condropatia rotuliana, presença de quisto, 
calcificação ou rotura do tendão a usar, rótula baixa, desalinhamento do mecanismo extensor e 
fises abertas (26). 
 
         3.2.4.2 Enxerto Isquiotibial 
 
   Os enxertos isquiotibiais, constituídos somente pelo tendão semitendinoso ou em conjunto com 
o tendão do músculo gracílis (feixe quádruplo) para fortificar o enxerto, começaram a ser mais 
usados na reconstrução do LCA com o desenvolvimento de novas técnicas de fixação de enxertos 
sem extremidades ósseas. Estes enxertos requerem uma pequena incisão para a sua colheita, como 
evidenciado na Figura 11, apresentando pouca morbidez. Apresentam uma alta resistência à tração, 
de 838 a 1216 N para feixe único e 4108 N para feixe quádruplo, assim como resistência à 
deformação que, em conjunto com uma área de secção aproximadamente de 55 mm2 para feixe 
quádruplo, superior aos 32,3 mm2 de média para o enxerto OTO, representam um bom enxerto 
para praticantes de desporto. A nível cirúrgico permitem uma fácil passagem do enxerto pelos 
túneis ósseos (27,70,71). 
   Apesar das referidas vantagens, este enxerto possui uma força de flexão e controlo da rotação 
interna reduzidas e sofre de uma integração lenta dos túneis e o seu alargamento, podendo causar 
problemas com a posição e fixação do enxerto em cirurgias de revisão (27,71,72). 
   Comparando com o enxerto OTO, Magnussen, R. [2011] concluiu que a nível de resultados clínicos 
não existiram diferenças relevantes entre o grupo de estudo onde foi usado enxerto OTO e o grupo 
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com enxerto isquiotibial, à exceção de maior dor anterior e dor ao ajoelhar reportada pelos 
pacientes com reconstrução do LCA com enxerto OTO. Pinczewski, L. [2007], comparando os dois 
enxertos, apontou a maior presença de dor para o uso de OTO, recomendando o uso de enxertos 
isquiotibiais. Já Shakked, R. [2016] recomenda o uso de enxerto OTO em pacientes do sexo feminino 
entre os 15 e 25 anos, apontando uma maior laxidez em pacientes com enxerto isquiotibial assim 
como mais falhas clínicas, devido a ser um grupo de pacientes onde mais ruturas de enxerto de LCA 
ocorrem (73–75).   
 
 
Figura 11- Recolha de enxerto isquiotibial (27). 
 
         3.2.4.3 Enxerto Quadricipital 
 
   O uso do enxerto de tendão do músculo quadríceps não é tão usado como os enxertos 
isquiotibiais ou do tendão patelar, contudo, apresenta qualidades biomecânicas e vantagens que o 
tornam uma boa escolha para reconstrução do LCA (76). Este enxerto apresenta uma boa área de 
secção até 70 mm2 e a sua utilização como substituto do LCA causa pouca dor anterior ao paciente, 
embora enfraqueça o músculo quadríceps (27). 
   Ao efetuar a colheita (Fig. 12), o tendão patelar e a bolsa de Hoffa não sofrem qualquer agressão, 
diminuindo a ocorrência de rótula baixa. O local da incisão previne a lesão do nervo safeno, comum 
na colheita de enxerto do tendão patelar (70,71). 
   Comparando com o enxerto OTO, apresenta menor morbidade na zona dadora, menor perda 
hemática, menor dor ao ajoelhar com estabilidade da articulação semelhante (77), maior 
resistência derivada a uma maior espessura de enxerto que, com a sua forma cilíndrica de 
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aproximadamente 8 mm de espessura permite uma melhor integração do túnel ósseo (26). 
Resultados de maior qualidade foram obtidos com tira de tendão quadricipital com bloco ósseo 
relativamente ao tendão patelar (78) mas, quando administrados exercícios de recuperação não 
controlados o enxerto OTO oferece uma maior segurança na reabilitação do paciente (27). 
 
 
Figura 12- Recolha de enxerto de tendão quadricipital de dois feixes (26). 
 
         3.2.4.4 Aloenxertos 
 
   Com a melhoria de técnicas de recolha e preservação, o uso de enxertos de cadáveres para 
reconstrução do LCA têm vindo a aumentar. Os enxertos mais comuns são: tendão patelar (OTO), 
isquiotibiais, tendão de Aquiles com extremidade óssea e tendões dos músculos tibiais posterior e 
anterior (70).  
   O uso de aloenxertos reduz teoricamente o tempo de cirurgia, possibilita a escolha das dimensões 
do enxerto, elemina a morbidade associada à colheita do autoenxerto, reduz o grau de dor pós-
operatória e acelera a recuperação do paciente. Porém, o risco de transmissão de doenças e 
infeções, rejeição do enxerto, demora na integração do enxerto resultado dos métodos de 
esterilização e o aumento do custo associado representam desvantagens a ter em conta 
(37,70,71,79). 
   Vários autores apoiam o uso de enxertos de cadáveres, sob a premissa que estes aloenxertos não 
apresentam diferenças significativas a nível de performance em relação aos autoenxertos 
equivalentes (70,79). 
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         3.2.4.4 Enxertos sintéticos 
 
   Estes enxertos, com vantagens similares aos aloenxertos por eliminarem a necessidade de 
colheita do enxerto do paciente, destacam-se por anularem a problemática do risco de infeção 
presente nos aloenxertos. Contudo, o risco de rejeição e o atraso na integração do enxerto nos 
túneis ósseos continua presente (71). Em revisões a longo prazo, a presença de respostas 
imunológicas, osteólise dos túneis, fraturas tibiais e femorais, osteoartrite e sinovite foram 
reportadas (80). 
   De todos os enxertos sintéticos usados ao longo do tempo, destaca-se o enxerto LARS® (Ligament 
Advanced Reinforcement System). Vários autores reportaram bons resultados a curto prazo, 
apresentando bom funcionamento da articulação assim como boa estabilidade, admitindo porém, 
a necessidade de se efetuar mais análises a longo prazo a pacientes com este tipo de enxerto 
sintético (81–83). 
   A título comparativo, Liu, Z. [2010] comparou o enxerto LARS® com enxerto quádruplo isquiotibial 
quatro anos após a reconstrução, reportando nos dois grupos uma melhoria significativa da 
performance da articulação, tendo o enxerto sintético um melhor resultado a nível de estabilidade 
do que os enxertos isquiotibiais. Pan, X. [2013] comparou o mesmo enxerto sintético com enxerto 
OTO, obtendo resultados clínicos satisfatórios sem diferenças significantes (84,85). 
 
   3.3 – Estudos experimentais e computacionais do LCA 
      3.3.1 – Estudos experimentais 
 
   O conhecimento da biomecânica da articulação do joelho revela-se importante na prevenção de 
lesões no ligamento cruzado anterior, assim como no melhoramento dos respetivos tratamentos. 
Para esse efeito vários estudos do comportamento do ligamento foram efetuados, tanto 
experimentais, primeiramente, como computacionais (86). 
   Fujie, H., et al [1993] estudou a cinemática da articulação usando um manipulador robótico 
articulado, modificado para permitir seis graus de liberdade e um joelho cadavérico. 
Posteriormente aplicou as forças e movimento necessário replicando o movimento ântero-
posterior do fémur relativamente à tíbia, obtendo uma rigidez do LCA a movimentos anteriores de 
19100 N/m e a movimentos posteriores de 8300 N/m (87).  
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Figura 13- Resultados da variação média do comprimento do neo-ligamento em função do ângulo 
de flexão, apresentada por Noronha [2000] (26).  
 
       A deformação no LCA foi estudada in vivo por Fleming, B. C., et al [1993], concluindo que a 
deformação sofrida pelo feixe anteromedial do ligamento cruzado anterior após aplicação de uma 
força anterior de 150N aplicada na zona proximal da tíbia é superior para 30° de flexão do joelho 
do que para 90° de flexão. Breynnon, B. D., et al [1995] estudou as deformações do LCA em 
exercícios de reabilitação, evidenciou que a contração dos músculos isquiotibiais não geram 
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aumento de deformações no LCA, podendo assim exercícios em que este grupo muscular domine 
serem ideais para a reabilitação, pois não comprometem enxertos bem aplicados (88,89). 
Xerogeanes, J. W., et al [1995] avaliou as forças resultantes no LCA de joelhos de cadáver após a 
aplicação de uma força ântero-posterior com flexão de 30º e 90º, concluindo que as forças 
resultantes no ligamento eram superiores à força aplicada para 30º de flexão e inferiores para 90º 
de flexão (90). Já Livesay, G. A., et al [1995] estudou também as forças resultantes, o seu ponto de 
aplicação e a sua direção no LCA para 30º de flexão, constatando que para forças externas 
superiores a 80N provocam forças resultantes locais superiores a este valor (91). 
   Noronha, J.C. [2000], estudou em cadáveres qual os melhores locais de implantação tanto na tíbia 
como no fémur para a reconstrução do LCA, com a finalidade de obter a melhor combinação que 
reduza o conflito de espaço e a tensão do neo-ligamento durante o movimento de flexão-extensão. 
Quanto menor a variação de comprimento do ligamento, melhor a combinação, assim as melhores 
combinações por ordem de viabilidade foram nos locais originais do LCA, seguido da combinação 
Fémur-Póstero-Superior com Tíbia-Antero-Interna e Fémur-Anterior com Tíbia-Original, como pode 
ser visível na Figura 13 (26). 
 
      3.3.2 – Estudos computacionais 
 
   Apesar da sua importância, os estudos experimentais são limitativos, seja pelo seu alto custo ou 
pela dificuldade de reprodução de situações naturais que impossibilita a obtenção de medidas 
precisas de deformação e tensão dos componentes em estudo. De modo a contornar estas 
limitações, modelos de elementos finitos têm vindo a provar a sua importância, permitindo 
obtenção de informação valiosa no estudo das propriedades dos materiais de tecidos biológicos em 
tempo e custo reduzidos (86,92). 
   O comportamento do LCA tem vindo a ser estudado computacionalmente, apoiando-se em 
modelos de elementos finitos: Bendjaballah, M. Z., et al [1998] investigou a resposta biomecânica 
da articulação tibiofemoral em extensão completa quando aplicada uma força anterior de 400N, 
concluindo que os ligamentos cruzados eram os primeiros opositores ao movimento e, na falta 
deles, o deslocamento ântero-posterior aumenta drasticamente assim como as forças de pressão 
no compartimento medial da articulação. Song, Y., et al [2004] utilizou o seu modelo de elementos 
finitos com a finalidade de estudar o comportamento dos feixes do LCA, com maior enfase para as 
tensões neles presentes após solicitação, sendo a força de reação no feixe póstero-lateral 43% 
superior ao feixe ântero-medial em resposta a uma força anterior aplicada na tíbia, como descrito 
na Figura 14 (93,94). 
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Figura 14 – Comparação da distribuição da força de reação nos feixes ântero-medial (AM) e 
póstero-lateral (PM), estudada por Song, Y., et al [2004] (94). 
 
  Peña, E., et al [2006] avaliou o comportamento dos principais componentes da articulação 
tibiofemoral com uma combinação de forças e momentos que reproduz com maior precisão o 
movimento do joelho natural. Bersini, S., et al [2015] estudou as forças internas na articulação do 
joelho em movimento com campo gravítico reproduzindo diversos cenários como modelo 
suspenso, extensão e flexão livre, hiperextensão e rotação vara e valga. No seu estudo é descrito 
que durante o movimento anterior da tíbia relativamente ao fémur, o ligamento cruzado anterior 
foi mais sujeito a carga quando a articulação se encontrava completamente fletida, já o ligamento 
cruzado posterior é mais solicitado durante o movimento posterior da tíbia com flexão (86,95). 
   Orsi, A, et al [2015] examinou o efeito da cinemática da articulação tibiofemoral na lesão do LCA 
e na cartilagem determinando quais os movimentos articulares causadores destas lesões, 
sujeitando o seu modelo a rotações externas e internas, assim como movimentos varos e valgos 
quando este se encontra a 25° de flexão. Referente aos resultados obtidos, para a mesma força 
aplicada, relatou que o feixe postero-lateral era mais suscetível a rutura que o feixe antero-medial, 
que o ângulo varo médio necessário para a rutura do LCA era 46,6% inferior ao ângulo valgo e que 
a rotação externa do fémur necessária era 27,5% inferior à rotação externa. Vairis, A., et al, [2015] 
comparou o desempenho de três modelos numéricos: joelho saudável, joelho sem LCA e joelho 
com reconstrução de LCA, demonstrando parecenças no desempenho do joelho saudável e do 
joelho com reconstrução (92,96).  
   Um modelo de elementos finitos apropriado e preciso revelasse uma ferramenta fidedigna na 
previsão do comportamento da articulação tibiofemoral, oferecendo informação valiosa por vezes 
de difícil obtenção por métodos experimentais (86). 
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   Analisando dos estudos descritos anteriormente, maior parte das análises são estáticas para 
determinados graus de flexão do joelho, ou apenas é estudado o comportamento da articulação 
durante o ciclo de marcha cuja flexão máxima ronda os 60°, havendo assim a oportunidade de 
estudo da biomecânica do joelho em análise dinâmica desde a extensão até flexão superior a 60°, 
abordado neste trabalho. 
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Capitulo 4 – Modelos numéricos 
 
   4.1 – Introdução 
 
   Para o estudo das alterações biomecânicas da articulação do joelho na reconstrução do 
ligamento cruzado anterior, a comparação entre um joelho saudável e joelhos com artroplastia 
ligamentar é necessária. Assim, cinco modelos geométricos foram gerados, um saudável e quatro 
com reconstrução ligamentar, servindo de base para aplicação do método de elementos finitos com 
finalidade de analisar as alterações biomecânicas na articulação tibiofemoral para condição de 
carga representativa do ciclo de marcha complementado por uma flexão até aos 100°. 
   Após a discretização da estrutura em estudo, foi gerada a malha de elementos finitos, conectados 
por um número discreto de pontos situados nas suas fronteiras denominados nós. Os próximos 
passos consistiram na definição das propriedades dos materiais, na aplicação de cargas (forças e 
momentos) e na definição das condições de fronteira entre elementos. 
   Neste âmbito forma avaliados os parâmetros de pressão de contacto, área de contacto e 
deformações principais máximas e mínimas para a cartilagem. No fémur foram estudados os 
deslocamentos lineares, rotação no plano transverso e rotação no plano frontal do fémur 
relativamente à tíbia. O deslocamento linear foi um parâmetro avaliado para os cornos e corpo dos 
meniscos. Referente aos ligamentos foram avaliadas as tensões de Von Mises e as deformações 
principais máximas.  
 
  4.2 – Materiais e Métodos 
     4.2.1 – Modelos geométricos 
 
  Os modelos geométricos foram adaptados de modelos 3D gerados a partir de ressonâncias 
magnéticas (97,98), constituídos por fémur distal, tíbia proximal, cartilagem femoral e tibial, 
meniscos medial e lateral, ligamentos colaterais e ligamentos cruzados.  
   Estes modelos foram importados para o software CATIA® com intuito de prepará-los para a 
simulação pelo método de elementos finitos. Procedeu-se à separação dos componentes da 
articulação do joelho presentes no modelo em partes independentes refinando as superfícies, 
principalmente as extremidades do fémur e da tíbia e eliminando sobreposições existentes entre 
componentes. Posteriormente foi adicionado ao modelo a parte proximal da fíbula assim como a 
ligação do ligamento colateral lateral a esta, com a finalidade de simular com maior exatidão o 
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comportamento do ligamento, visto que no modelo nativo a parte inferior deste ligamento estava 
desacoplada, não contribuindo para a estabilidade articular na futura simulação. 
 
 
Figura 15- Assemblagem do modelo da articulação do joelho (fémur, tíbia, fíbula, meniscos, 
cartilagens, ligamentos cruzados e ligamentos colaterais) 
 
   Os modelos com reconstrução do ligamento cruzado anterior tiveram como base o modelo 
geométrico da Figura 15. O ligamento cruzado anterior natural foi eliminado, sendo substituído por 
um enxerto representativo com forma cilíndrica de 5 mm de diâmetro. Como já foi descrito, na 
reconstrução do LCA são realizados tuneis ósseos na tíbia e no fémur de modo a permitir a 
colocação desejada do enxerto na articulação. A modelação do ligamento teve como base a 
premissa em que já teria ocorrido regeneração óssea dos locais de ancoragem do enxerto 
ligamentar, não necessitando portanto de alterar as geometrias do fémur e da tíbia. Referente à 
localização das extremidades do enxerto substituto do LCA, foram usadas as localizações apontadas 
por Noronha, J.C. [2000] (26), assim como a nomenclatura para as designar.  
   Sendo FC e TC as posições centrais/natural do LCA no fémur e tíbia respetivamente, as posições 
escolhidas para representar a posição do enxerto nos quatro modelos geométricos foram: FC-TC 
(fig.17), FA-TC (fig.18), FC-TA (fig.19) e FPS-TAI (fig.20). Como demonstra a Figura 16, para o fémur 
FA representa uma posição mais anterior referente ao ponto natural e FPS uma posição póstero-
superior. Na tíbia TA representa uma posição anterior e TAI uma posição ântero-interna.  
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Figura 16- Posições escolhidas para a inserção do enxerto nos quatro modelos geométricos, 
adaptado de (26). 
 
 
 
Figura 17 - Modelo numérico do joelho reconstruído com posição do neo-ligamento FC-TC. 
 
 
Figura 18 - Modelo numérico do joelho reconstruído com posição do neo-ligamento FA-TC. 
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Figura 19 - Modelo numérico do joelho reconstruído com posição do neo-ligamento FC-TA. 
 
 
 
Figura 20 - Modelo numérico do joelho reconstruído com posição do neo-ligamento FPS-TAI. 
 
      4.2.2 – Modelos numéricos 
 
   Após definidas as geometrias, estas foram importadas para o software ABAQUS®, onde foi criada 
uma malha de elementos finitos para cada estrutura da articulação tibiofemoral. O tipo de 
elemento, a forma do elemento e o número usados, descritos na tabela 1, afetam os resultados 
obtidos e o tempo de processamento necessário para os obter. Quantos mais elementos uma 
malha possuir, ou seja uma malha mais refinada, melhores serão os resultados obtidos, daí neste 
trabalho ter sido dada especial atenção aos meniscos, cartilagens e ligamentos na construção da 
malha de elementos finitos. Para as estruturas ósseas foi atribuída uma malha rígida de superfície, 
em que o elemento que a constitui é triangular de três nós e de integração reduzida. A escolha 
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deste tipo de malha e de elemento é adequado, pois como as estruturas ósseas possuem maior 
rigidez que os restantes constituintes, podem ser considerados indeformáveis. A nível de simulação 
numérica sendo substituídas por uma superfície, o tempo de processamento comparativamente a 
outros tipos de elementos de três dimensões é significativamente reduzido.  
 
 
Figura 21- Modelo numérico para o joelho intacto, onde está representada a malha de elementos 
finitos usada para cada componente da articulação. 
 
   Derivado a possuir grandes contactos e deformações, de modo a ser possível a convergência da 
simulação de elementos finitos, foi selecionado para as cartilagens tibiais um elemento tetraédrico 
de segunda ordem de dez nós, ideal para estes casos. Para os meniscos e ligamentos foram 
considerados elementos tetraédricos de quatro nós. 
 
Tabela 1- Quantidade de elementos e nós em cada constituinte do modelo numérico. 
Componentes Tipo de Elemento Número de Elementos Número de Nós 
Fémur S3R 40628 20316 
Tíbia S3R 25130 12567 
Fíbula S3R 1528 766 
Meniscos C3D4 25573 5952 
Cartilagens Tibiais C3D10M 13992 24782 
Cartilagem Femoral C3D4 24094 6405 
LCA C3D4 1601 510 
LCP C3D4 2381 721 
LCM C3D4 3847 1165 
LCL C3D4 2453 774 
Neo-LCA FC-TC C3D4 6139 1420 
Neo-LCA FC-TA C3D4 5633 1357 
Neo-LCA FA-TC C3D4 3020 734 
Neo-LCA FPS-TAI C3D4 5496 1374 
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   Após a atribuição da malha de elementos finitos a todos os componentes da articulação, a 
assemblagem e a designação do tipo de ligação entre os mesmos constituem os passos seguintes. 
As ligações entre as extremidades ligamentares e as cartilagens com as superfícies ósseas foram 
consideradas ligações rígidas, uma forma simples e eficaz de ligar os nós de duas superfícies, 
restringindo o movimento relativo entre elas, como o deslizamento.  
 
      4.2.3 – Comportamento dos materiais 
 
   Todos os componentes dos modelos foram tratados como se comportassem como materiais 
lineares elásticos, homogéneos e isotrópicos, com diferentes valores de módulo de Young e de 
coeficiente de Poisson. Ao fémur, à tíbia e à fíbula foi atribuído um módulo de Young de 17 GPa e 
um coeficiente de Poisson de 0,36 (86,99). Relativamente aos ligamentos, os módulos de Young 
usados para o LCA, LCP, LCL e LCM foram respetivamente 280 MPa, 300 MPa, 332 MPa e 372 MPa. 
Ao enxerto ligamentar usado na reconstrução foi atribuído um valor de 320 MPa. O 
comportamento de todos os ligamentos foram simulados com um coeficiente de Poisson de 0,42.  
   As cartilagens e os meniscos possuem um comportamento viscoelástico, mas como estes modelos 
simulam o comportamento da articulação ao longo do movimento de flexão num período 
relativamente curto (1 segundo), é possível descrever o comportamento destes componentes pelo 
seu módulo de elasticidade instantâneo. Esta aproximação não representa as propriedades da 
cartilagem e meniscos em equilíbrio, mas sim as propriedades dinâmicas que estes componentes 
possuem na solicitação que é imposta à articulação (1,100,101). Assim, os módulos de Young 
usados para a cartilagem e para os meniscos foram respetivamente 15 MPa (102) e 59 MPa (86). O 
coeficiente de Poisson atribuído foi de 0.45 para ambas as estruturas. 
  
Tabela 2- Resumo das propriedades dos materiais usados na simulação por método de elementos 
finitos. 
 Referência Módulo de Young (MPa) Coeficiente de Poisson 
Osso (86,99) 17000 0,36 
Cartilagem (102) 15 0,45 
Menisco (86) 59 0,45 
LCA (103) 280 0,42 
LCP (104,105) 300 0,42 
LCM (106) 372 0,42 
LCL (105) 332   0,42 
Neo-LCA (105,107) 320 0,42 
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      4.2.4 – Caso de Carga 
 
   Durante o ciclo de marcha, a articulação do joelho está sujeita a forças de 2 a 3 vezes o peso do 
corpo, logo para um individuo de 75 Kg de massa a força resultante ronda os 1700N (32).  
   Como o fémur é considerado um corpo rígido, foram aplicadas no modelo duas forças e um 
momento torsor num ponto de referência que coincide com o seu centro de massa: uma força 
perpendicular ao modelo resultante do peso do individuo durante o ciclo de marcha de 1900N, uma 
força ântero-posterior de 600N que visa substituir a força que a patela e o musculo quadríceps 
impõem à articulação e um momento torsor no plano frontal de 15Nm (Fig.22). 
 
Figura 22- Esquematização das forças e momento usados nos modelos numéricos, assim como a 
restrição de movimento aplicada à fíbula e tíbia. 
 
   A magnitude destas cargas não são constantes ao longo do movimento de flexão do joelho, daí 
terem sido atribuídas amplitudes, calculadas com o auxílio de gráficos de forças e momentos para 
um individuo com 75 Kg de peso durante o ciclo de marcha (32). As forças e momento resultantes 
na articulação para os vários graus de flexão são apresentadas detalhadamente nas tabelas 3 e 4. 
Assim, dos 0° aos 60° as cargas aplicadas são representativas do ciclo de marcha, já dos 60° aos 
100° as cargas aplicadas são representativas de um complemento adicional de flexão. 
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Tabela 3 - Variação das forças e do momento torsor usadas no modelo numérico consoante o 
ângulo de flexão. 
Flexão Fy resultante (N) Fx resultante (N) Momento no plano frontal (Nm) 
0° 0 0 0 
10° 950 300 7.5 
20° 1520 480 15 
30° 1330 420 10.5 
40° 1520 480 12 
50° 1900 600 13.5 
60° 950 300 6 
70° 760 240 4.5 
80° 570 180 4.5 
90° 570 180 4.5 
100° 570 180 4.5 
 
       
      4.2.5 – Condições de contacto e interface 
 
   De modo a viabilizar a simulação, condições de fronteira foram aplicadas ao modelo. Às ligações 
entre as zonas de inserção dos ligamentos e as superfícies ósseas e à união entre o fémur e a tíbia 
às suas cartilagens foram atribuídas ligações do tipo rígidas. Quando existe contacto entre 
componentes, nomeadamente entre as cartilagens femoral e tibial com os meniscos, este acontece 
sem atrito. 
 
Tabela 4- Descrição do comportamento entre os vários constituintes do modelo numérico. 
 Tíbia Fémur 
Cartilagem 
Femoral 
Cartilagem 
Tibial 
Meniscos Ligamentos 
 
Tíbia 
 
Interação 
inexistente 
Interação 
inexistente 
Ligação rígida 
Contacto sem 
atrito 
Ligação rígida e 
contacto s/ atrito 
 
Fémur 
Interação 
inexistente 
 Ligação rígida 
Interação 
inexistente 
Contacto sem 
atrito 
Ligação rígida e 
contacto s/ atrito 
 
Cartil. Femoral 
Interação 
inexistente 
Ligação rígida  
Contacto sem 
atrito 
Contacto sem 
atrito 
Interação 
inexistente 
 
Cartil. Tibial 
Ligação rígida 
Interação 
inexistente 
Contacto sem 
atrito 
 
Contacto sem 
atrito 
Interação 
inexistente 
 
Meniscos 
Contacto sem 
atrito 
Contacto sem 
atrito 
Contacto sem 
atrito 
Contacto sem 
atrito 
 
Contacto sem 
atrito 
 
Ligamentos 
Ligação rígida 
e contacto 
sem atrito 
Ligação rígida 
e contacto 
sem atrito 
Interação 
inexistente 
Interação 
inexistente 
Interação 
inexistente 
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   Relativamente às movimentações dos componentes, a tíbia e a fíbula foram encastradas, 
restringindo o movimento e a rotação nos três eixos, podendo assim garantir o equilíbrio posicional 
do modelo após solicitações externas. Ao fémur foi imposta uma rotação de magnitude 100° ao 
longo do eixo dos Z, mantendo as rotações e movimentos ao longo dos restantes eixos sem 
condições restritivas. Estas duas condições aplicadas nas superfícies ósseas possibilita a obtenção 
do movimento de flexão da articulação tibiofemoral desde a extensão completa até à flexão de 
100°. Em simulações iniciais foi observado um deslocamento excessivo dos meniscos originando 
posições incoerentes devido à falta das ligações com as estruturas adjacentes. Então, para garantir 
que os meniscos se mantenham entre as cartilagens tibiais e cartilagem femoral, os nós das arestas 
inferiores dos cornos meniscais foram encastrados, restringindo qualquer movimento e rotação nos 
três eixos, como representado na Figura 23. 
 
 
Figura 23 – Condição de fixação dos meniscos nas suas extremidades (encastramento). 
      4.2.6 – Resultados analisados 
 
   Foram analisados comportamentos dos vários modelos após simulação com as condições de carga 
e fronteiras descritas anteriormente. As variáveis analisadas para as cartilagens foram a pressão de 
contacto, a área de contacto e as deformações principais máximas e mínimas. 
   O movimento relativo entre o fémur e a tíbia constitui uma variável importante para a análise 
biomecânica dos modelos, foram analisadas as rotações femorais nos planos transverso e frontal 
assim como o deslocamento superior-inferior e ântero-posterior do fémur relativamente à tíbia. 
Neste último foi selecionado um nó (fig.24) no fémur comum a todos os modelos que serviu de 
base para o levantamento das variáveis referidas. 
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Figura 24 – Nó escolhido para o levantamento dos deslocamentos lineares do fémur. 
 
   Relativamente aos meniscos, o deslocamento ântero-posterior dos cornos meniscais e o 
deslocamento medial-lateral do corpo dos meniscos foram analisados. Para que comparações entre 
modelos sejam credíveis, os mesmos nós foram escolhidos no levantamento de resultados, 
exemplificado na Figura 25. 
 
Figura 25- Nós escolhidos para os meniscos: AL – nó anterior do menisco lateral; PL – nó posterior 
do menisco lateral; LL – nó lateral do menisco lateral; AM – nó anterior do menisco medial; PM – 
nó posterior do menisco medial; LM – nó lateral do menisco medial. 
 
   Para os ligamentos cruzado posterior, colateral medial e colateral lateral foram escolhidos três 
nós semelhantes aos vários modelos: próximo à inserção femoral, próximo à inserção tibial e na 
zona central. À semelhança dos ligamentos referidos anteriormente, foram selecionados três nós, 
um superior, um central e um inferior, mas a sua localização não é semelhante para todos os 
modelos devido ao ligamento cruzado anterior e os enxertos ligamentares possuírem geometrias 
diferentes e consequentemente malhas de elementos finitos diferentes. 
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   4.3 – Resultados 
      4.3.1 – Pressões de contacto nas superfícies articulares 
         4.3.1.1 – Modelo Intacto  
 
   Ao longo do movimento de flexão que a articulação executa, as cartilagens executam a sua tarefa 
amortecedora prevenindo o contacto direto entre as superfícies ósseas. Contudo as superfícies das 
mesmas são alvo de pressões de contacto, analisadas em termos de localização e magnitude na 
Figura 26 e Tabela 5 para o modelo intacto. Relembrar que dos 10° aos 60° as pressões de contacto 
referem ao ciclo de marcha e dos 70° aos 100° representam uma flexão adicional complementar. 
 
 
Figura 26- Gradiente de pressão de contacto em MPa nas cartilagens femoral e tibial para alguns 
ângulos de flexão da articulação tibiofemoral, referente ao modelo intacto. 
 
   Para o modelo intacto, relativamente às pressões de contacto sofridas pelas superfícies 
articulares durante o ciclo de marcha, a cartilagem que sofre maior pressão é a cartilagem tibial 
medial, com uma pressão de contacto máxima de 12 MPa aos 50° de flexão. Na flexão superior a 
maior pressão encontrada está localizada na cartilagem tibial lateral aos 100° de flexão com 13 
MPa. 
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Tabela 5- Pressão máxima de contacto nas cartilagens femoral e tibiais ao longo do movimento de 
flexão do joelho para o modelo intacto (MPa). 
 Pressão máxima de contacto na cartilagem (MPa) 
Flexão (graus) Femoral        Tibial medial Tibial lateral 
10° 4,5 4,5 3,5 
20° 7,2 7,7 6 
30° 6,3 6,8 6,2 
40° 7,25 7,7 7,9 
50° 11 12 9 
60° 6,4 6,3 7 
70° 5,2 5 6,9 
80° 6,8 4,1 7,7 
90° 7,5 3,9 7,9 
100° 11,5 3,8 13 
 
        4.3.1.2 – Modelo FC-TC 
 
   A Figura 27 apresenta o gradiente de pressões de contacto presentes na cartilagem femoral, 
cartilagem tibial medial e cartilagem tibial lateral para alguns graus de flexão. 
 
Figura 27 – Gradiente de pressão de contacto em MPa nas cartilagens femoral e tibial para alguns 
ângulos de flexão da articulação tibiofemoral, referente ao modelo FC-TC. 
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  Para o modelo com posição de enxerto FC-TC, as pressões de contacto nas superfícies das 
cartilagens ao longo dos vários graus de flexão do joelho estão exposto na Tabela 6. Analogamente 
ao modelo anterior, os valores referentes à flexão complementar encontram-se a sombreado.  
 
Tabela 6 – Pressão máxima de contacto nas cartilagens femoral e tibiais ao longo do movimento 
de flexão do joelho para o modelo FC-TC (MPa). 
 Pressão máxima de contacto na cartilagem (MPa) 
Flexão (graus) Femoral      Tibial medial Tibial lateral 
10° 4 4.6 4.5 
20° 7.2 7.8 6.5 
30° 6.4 6.7 7.2 
40° 7.2 8 7.9 
50° 9.5 10.5 9.4 
60° 6.4 6.6 7.9 
70° 5.4 5.9 8.8 
80° 6 4.7 9.2 
90° 7.5 4.2 9.9 
100° 11.5 3 11.5 
 
   Neste modelo a maior pressão de contacto referente ao movimento que simula o ciclo de marcha 
foi de 10,5 MPa na cartilagem tibial medial, aos 50° de flexão. Dos 70° aos 100° a pressão máxima 
de contacto ocorre aos 100° de flexão, de igual magnitude nas cartilagens femoral e tibial lateral  
com 11,5 MPa. Pela análise da tabela verificamos que durante o ciclo de marcha a cartilagem tibial 
medial sofre maior pressão de contacto do que a cartilagem tibial lateral, mas durante a flexão 
complementar deparamo-nos com o contrário, em que a pressão de contacto na cartilagem tibial 
lateral aumenta gradualmente com a amplitude do movimento enquanto na cartilagem medial 
diminui. 
 
      4.3.1.3 – Modelo FC-TA 
 
   Na Tabela 7 encontram-se os valores de pressão máxima de contacto para o modelo numérico 
em que a inserção tibial para aplicação do enxerto é executada mais anteriormente à inserção 
nativa do ligamento cruzado anterior. A localização das pressões de contacto sofridas pelas 
cartilagens do modelo FC-TA durante a flexão do joelho estão representadas na Figura 28. 
   A pressão de contacto máxima durante o ciclo de marcha foi de 11 MPa aos 50° de flexão e 
localiza-se na cartilagem tibial medial. Para graus de flexão superiores o valor máximo encontrado 
foi de 12,8 MPa para os 100° de flexão do joelho. 
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Figura 28 – Gradiente de pressão de contacto em MPa nas cartilagens femoral e tibial para alguns 
ângulos de flexão da articulação tibiofemoral, referente ao modelo FC-TA. 
   Analisando a Figura 28, no início da flexão da articulação tibiofemoral a pressão de contacto 
possui maior intensidade no compartimento medial mas à medida que a flexão aumenta esta 
pressão transita para o compartimento lateral. 
 
Tabela 7 - Pressão máxima de contacto nas cartilagens femoral e tibiais ao longo do movimento de 
flexão do joelho para o modelo FC-TA (MPa). 
 Pressão máxima de contacto na cartilagem (MPa) 
Flexão (graus) Femoral      Tibial medial Tibial lateral 
10° 4 4.6 4.2 
20° 7.25 8 6.6 
30° 6.15 7 6.7 
40° 7.3 7.8 7.7 
50° 10.5 11 9.3 
60° 6.55 6.2 7.4 
70° 5.6 4.9 7.6 
80° 6.5 4 8 
90° 7.5 4.2 10 
100° 11 3.3 12.8 
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      4.3.1.4 – Modelo FA-TC 
 
   No modelo FA-TC, em que a inserção do ligamento do fémur é numa posição anterior 
relativamente à posição normal, foram retiradas as pressões de contacto nas cartilagens para vários 
graus de flexão da articulação tibiofemoral e foram expostos na Tabela 8 e Figura 29. 
 
 
Figura 29 – Gradiente de pressão de contacto em MPa nas cartilagens femoral e tibial para alguns 
ângulos de flexão da articulação tibiofemoral, referente ao modelo FA-TC. 
   A pressão de contacto no modelo FA-TC aumenta na cartilagem tibial lateral e diminui na 
cartilagem tibial medial ao longo do movimento de flexão. Ao longo do movimento de flexão a 
localização da pressão de contacto na cartilagem tibial medial é constante enquanto na cartilagem 
tibial lateral começa por estar localizada na zona mais anterior deslocando-se no sentido ântero-
posterior até a zona central da cartilagem. 
   À semelhança dos modelos anteriores, a maior pressão de contacto nas superfícies articulares 
para o ciclo de marcha deu-se aos 50° de flexão na cartilagem tibial medial, a magnitude para o 
modelo FA-TC foi de 11 MPa. Na amplitude de flexão complementar dos 70° aos 100°, a maior 
pressão de contacto foi de 17 MPa na cartilagem tibial lateral. 
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Tabela 8 - Pressão máxima de contacto nas cartilagens femoral e tibiais ao longo do movimento 
de flexão do joelho para o modelo FA-TC (MPa). 
 Pressão máxima de contacto na cartilagem (MPa) 
Flexão (graus) Femoral      Tibial medial Tibial lateral 
10° 4.3 4.7 3.9 
20° 7.4 8.2 5.5 
30° 6.7 7.2 5.6 
40° 7.9 8.5 6.6 
50° 10 11 8.2 
60° 7.5 8.1 8 
70° 7.8 7.1 9.3 
80° 8.1 5 8.2 
90° 9.5 4 11.5 
100° 13.8 3.5 17 
 
      4.3.1.5 – Modelo FPS-TAI 
 
   A Figura 30 apresenta o gradiente de pressão de contacto na cartilagem femoral e nas cartilagens 
tibiais para o modelo FPS-TAI. 
 
Figura 30 – Gradiente de pressão de contacto em MPa nas cartilagens femoral e tibial para alguns 
ângulos de flexão da articulação tibiofemoral, referente ao modelo FPS-TAI. 
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   Neste modelo a pressão de contacto na cartilagem tibial medial está concentrada na zona central 
e anterior enquanto na cartilagem tibial lateral está localizada na zona mais anterior. Ao longo do 
movimento de flexão é visível a transição da pressão da cartilagem medial para a lateral.  
   A Tabela 9 é composta pelos valores das pressões máximas de contacto nas superfícies articulares 
ao longo de vários ângulos de flexão: para o ciclo de marcha desde a extensão até aos 60° e para o 
complemento de flexão até aos 100°. 
 
Tabela 9 – Pressão máxima de contacto nas cartilagens femoral e tibiais ao longo do movimento 
de flexão do joelho para o modelo FPS-TAI (MPa). 
 Pressão máxima de contacto na cartilagem (MPa) 
Flexão (graus) Femoral      Tibial medial Tibial lateral 
10° 4 4.5 3 
20° 6.9 7.7 7.9 
30° 6 6.3 8.2 
40° 6.7 7.3 8.2 
50° 8.6 9 9.7 
60° 6.6 5.5 9 
70° 5.8 3.5 8 
80° 6.5 4.3 7.5 
90° 8.4 3.8 9 
100° 11 3 12 
 
 
   Para o modelo FPS-TAI, a pressão de contacto máxima durante o ciclo de marcha ocorre na 
cartilagem tibial lateral aos 50° de flexão com uma magnitude de 9,7 MPa. No movimento de flexão 
complementar ocorre aos 100°, também na cartilagem tibial lateral com um valor de 12 MPa. 
 
         4.3.1.6 – Comparação entre modelos 
 
   Através da Figura 31, é possível comparar as pressões de contacto nas superfícies articulares dos 
cinco modelos numéricos: modelo intacto, modelo FC-TC, modelo FC-TA, modelo FA-TC e por fim o 
modelo FPS-TAI. Nesta comparação só são consideradas as pressões referentes ao movimento 
simulatório do ciclo de marcha, ou seja as pressões de contacto dos 0° aos 60° de flexão. 
   Na cartilagem femoral e na cartilagem tibial medial, existiram pressões maiores no modelo Intacto 
com magnitudes de 11 MPa e 12 MPa respetivamente. Para a cartilagem tibial lateral o modelo 
FPS-TAI apresentou as maiores pressões com 9,7 MPa.  
54 
 
 
Figura 31- Gráfico comparativo das pressões de contacto máximas nas cartilagens dos vários 
modelos para amplitude de flexão reprodutiva do ciclo de marcha (MPa). 
 
   O modelo que apresentou menores pressões de contacto nas cartilagens femoral e tibial medial 
foi o modelo FPS-TAI, com magnitudes de 8,6 MPa e 9 MPa respetivamente. Para a cartilagem tibial 
lateral o modelo com menor pressão de contacto foi o modelo FA-TC, com 8,2 MPa. 
 
      4.3.2 – Área de contacto nas superfícies articulares 
 
      4.3.2.1 – Modelo Intacto 
 
   As áreas de contacto na cartilagem femoral e nas cartilagens tibiais do modelo Intacto ao longo 
do movimento de flexão reprodutivo do ciclo de marcha até aos 60° de flexão complementado por 
uma flexão até aos 100°, estão evidenciadas na Tabela 10. À semelhança das tabelas de resultados 
anteriores, relembrar que a zona sombreada representa o complemento de flexão adicional. 
 
Tabela 10- Área de contacto nas cartilagens femoral e tibiais ao longo do movimento de flexão do 
joelho para o modelo intacto (mm2). 
 Área de contacto na cartilagem (mm2) 
Flexão (graus) Femoral      Tibial medial Tibial lateral 
10° 851 388 163 
20° 914 432 187 
30° 804 372 204 
40° 819 356 224 
50° 824 367 252 
60° 654 253 218 
70° 571 193 246 
80° 527 182 242 
90° 491 175 243 
100° 313 88 205 
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   É natural que a maior área de contacto se refira à cartilagem femoral, devido ao contributo de 
ambas as cartilagens tibiais, assim a maior área de contacto femoral durante o ciclo de marcha foi 
de 914 mm2 aos 20° de flexão. Durante a flexão complementar a maior área foi de 571 mm2 aos 70° 
de flexão. 
   Relativamente às cartilagens tibiais, durante o ciclo de marcha a cartilagem com maior contacto 
foi a cartilagem media, com 432 mm2 aos 20° de flexão. Aos 70°, durante o complemento de flexão, 
ocorreu o maior contacto na cartilagem tibial lateral, de 246 mm2. 
 
      4.3.2.2 – Modelo FC-TC 
 
   Para o modelo FC-TC, as áreas de contacto nas superfícies articulares retiradas estão presentes 
na Tabela 11. 
 
Tabela 11- Área de contacto nas cartilagens femoral e tibiais ao longo do movimento de flexão do 
joelho para o modelo FC-TC (mm2). 
 Área de contacto na cartilagem (mm2) 
Flexão (graus) Femoral      Tibial medial Tibial lateral 
10° 848 385 160 
20° 924 428 183 
30° 802 369 201 
40° 824 351 221 
50° 815 356 250 
60° 590 236 210 
70° 534 185 214 
80° 406 106 197 
90° 322 87 205 
100° 268 79 208 
 
   Durante o ciclo de marcha para modelo numérico com posição do enxerto ligamentar FC-TC, o 
maior contacto na cartilagem femoral ocorreu aos 20° de flexão com uma área de 924 mm2. Entre 
as cartilagens tibiais ocorreu maior contacto na tibial aos 20° de flexão com área de 428 mm2. 
   Para graus de flexão superiores a 60°, a maior área de contacto na cartilagem femoral teve o valor 
de 534 mm2 aos 70° enquanto na cartilagem tibial lateral o maior valor relatado foi de 214 mm2, 
também aos 70° de flexão. 
 
      4.3.2.3 – Modelo FC-TA 
 
   Segue na Tabela 12 as áreas de contacto nas cartilagens para o modelo FC-TA. 
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Tabela 12- Área de contacto nas cartilagens femoral e tibiais ao longo do movimento de flexão do 
joelho para o modelo FC-TA (mm2). 
 Área de contacto na cartilagem (mm2) 
Flexão (graus) Femoral      Tibial medial Tibial lateral 
10° 890 392 162 
20° 906 431 189 
30° 815 371 206 
40° 832 357 221 
50° 832 359 253 
60° 654 225 208 
70° 571 176 223 
80° 503 146 224 
90° 388 94 229 
100° 304 70 200 
    
   Para 20° de flexão do joelho, ocorre a maior área de contacto na cartilagem femoral e na 
cartilagem tibial medial, com valores de 906 mm2 e 431 mm2 respetivamente. Transpondo o limite 
admissível de flexão para o ciclo de marcha, conclui-se que os valores máximos de contacto na 
cartilagem femoral ocorre aos 70° com magnitude de 571 mm2 e na cartilagem tibial lateral aos 90° 
com valor de 229 mm2. 
 
      4.3.2.4 – Modelo FA-TC 
 
   As áreas de contacto nas superfícies articulares referentes ao modelo FA-TC, onde a inserção 
femoral localiza-se em posição mais anterior relativamente à posição natural, encontram-se na 
Tabela 13. 
 
Tabela 13- Área de contacto nas cartilagens femoral e tibiais ao longo do movimento de flexão do 
joelho para o modelo FA-TC (mm2). 
 Área de contacto na cartilagem (mm2) 
Flexão (graus) Femoral      Tibial medial Tibial lateral 
10° 882 395 166 
20° 929 448 194 
30° 862 396 222 
40° 891 392 241 
50° 911 404 269 
60° 774 287 290 
70° 710 253 290 
80° 618 198 280 
90° 632 211 274 
100° 514 217 213 
 
   Observando a Tabela 13, durante o ciclo de marcha a maior área de contacto para a cartilagem 
femoral ocorre aos 20° de flexão com o valor de 929 mm2 enquanto nas cartilagens tibiais a medial 
é a que sofre maior contacto com 448 mm2 de área para o mesmo grau de flexão. Durante a flexão 
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complementar, 710 mm2 é a maior área de contacto na superfície da cartilagem femoral e para a 
cartilagem tibial lateral o contacto abrange uma área de 290 mm2, ambos a 70° de flexão. 
 
      4.3.2.5 – Modelo FPS-TAI 
 
   Os valores de área de contacto nas superfícies articulares presentes na articulação tibiofemoral 
do modelo FPS-TAI durante o movimento de flexão representativo do ciclo de marcha com 
complemento de flexão até aos 100° encontram-se na Tabela 14. 
 
Tabela 14 - Área de contacto nas cartilagens femoral e tibiais ao longo do movimento de flexão do 
joelho para o modelo FPS-TAI (mm2). 
 Área de contacto na cartilagem (mm2) 
Flexão (graus) Femoral      Tibial medial Tibial lateral 
10° 852 388 157 
20° 884 427 191 
30° 799 356 200 
40° 802 342 226 
50° 758 326 247 
60° 588 227 204 
70° 517 160 208 
80° 474 133 200 
90° 381 90 223 
100° 273 56 218 
 
   Para a cartilagem femoral do modelo FPS-TAI, a área de contacto máxima durante o ciclo de 
marcha ocorre aos 20° com valor de 884 mm2 e durante a flexão complementar ocorre aos 70° de 
flexão com valor de 517 mm2. Relativamente às cartilagens tibiais, a cartilagem medial é mais 
solicitada em termos de contacto durante o ciclo de marcha com 427 mm2 aos 20°, invertendo para 
valores de maior flexão, sendo a cartilagem tibial lateral a que possui maior valor de área de 
contacto com 223 mm2 para 90° de flexão. 
 
      4.3.2.6 – Comparação entre modelos 
 
   Na Figura 32, são comparados os valores máximos de área de contacto nas superfícies articulares 
para os vários modelos relativamente a graus de flexão representativos do ciclo de marcha. 
   Comparando os vários modelos, existiu maior contacto a nível de área entre cartilagens no 
modelo FA-TC, com uma área de 929 mm2 para a cartilagem femoral, 448 mm2 para a cartilagem 
tibial medial e 290 mm2 para a cartilagem tibial lateral 
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Figura 32 - Gráfico comparativo das áreas de contacto nas cartilagens dos vários modelos (mm2). 
 
   O modelo em que existiu menos contacto entre componentes foi o modelo FPS-TAI, com contacto 
para a cartilagem femoral, tibial medial e tibial lateral de 884 mm2, 427 mm2 e 247 mm2 
respetivamente. 
 
      4.3.3 – Deformações principais nas superfícies articulares 
      4.3.3.1 – Modelo Intacto 
 
   As deformações principais máximas e as deformações principais mínimas nas cartilagens foram 
analisadas para o ciclo de marcha com complemento de flexão até aos 100°. Referente ao modelo 
intacto, os valores das deformações apresentam-se na Tabela 15 e o gradiente de deformação 
principal mínima está representado na Figura 33. 
 
Tabela 15- Deformações principais máximas e mínimas nas cartilagens femoral e tibiais ao longo do 
movimento de flexão do joelho para o modelo intacto. 
 Deformações principais máximas na cartilagem (%) Deformações principais mínimas na cartilagem (%) 
Flexão 
(graus) 
Femoral      Tibial medial Tibial lateral Femoral      Tibial medial Tibial lateral 
10° 6 9 9 -12 -13 -9 
20° 8 16 11 -20 -19 -12 
30° 7 16 12 -17 -16 -14 
40° 8 19 13 -21 -19 -16 
50° 10 21 15 -27 -21 -16 
60° 8 19 14 -18 -13 -12 
70° 8 19 12 -16 -10 -12 
80° 9 22 13 -17 -12 -20 
90° 10 24 16 -17 -14 -18 
100° 14 26 18 -22 -18 -33 
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   Relativamente a deformações principais máximas, a cartilagem que mais se deforma é a 
cartilagem tibial medial, com uma deformação de 21% durante o ciclo de marcha para 50° de flexão 
e 26% de deformação para 100°, para flexões superiores às normalmente executadas durante o 
ciclo de marcha. 
   A maior deformação principal mínima durante o ciclo de marcha surge aos 50° de flexão na 
cartilagem femoral com 27% de deformação, para maiores amplitudes de movimento a cartilagem 
tibial lateral é deformada em 33% aos 100° de flexão, sendo a estrutura mais afetada. As zonas das 
cartilagens, tanto da femoral como das tibiais, sujeitas a maiores deformações principais mínimas 
estão evidenciadas no gradiente da Figura 33. 
 
Figura 33- Gradiente de deformações mínimas principais (%) nas cartilagens femoral e tibial para 
alguns ângulos de flexão da articulação tibiofemoral, referente ao modelo intacto. 
 
      4.3.3.2 – Modelo FC-TC 
 
   Na Tabela 16 estão representadas as deformações sofridas pelas superfícies articulares durante 
o movimento representativo do ciclo de marcha e durante o complemente de flexão até aos 100°. 
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Tabela 16 – Deformações principais máximas e mínimas nas cartilagens femoral e tibiais ao longo 
do movimento de flexão do joelho para o modelo FC-TC. 
 Deformações principais máximas na cartilagem (%) Deformações principais mínimas na cartilagem (%) 
Flexão 
(graus) 
Femoral      Tibial medial Tibial lateral Femoral      Tibial medial Tibial lateral 
10° 5 9 7 -11 -13 -11 
20° 8 16 9 -20 -19 -15 
30° 7 16 10 -17 -16 -18 
40° 8 17 11 -20 -21 -23 
50° 10 19 13 -26 -22 -26 
60° 8 18 14 -17 -12 -28 
70° 8 19 16 -20 -10 -25 
80° 11 16 17 -20 -14 -23 
90° 11 16 19 -18 -13 -29 
100° 15 14 23 -19 -13 -35 
   
 A cartilagem tibial medial é a que mais se deforma durante o ciclo de marcha relativamente a 
deformações principais máximas, com 19% de deformação aos 50°, a cartilagem femoral deforma-
se com maior intensidade também aos 50° em 10% e a cartilagem lateral deforma-se 14 % aos 60°. 
A cartilagem que mais se deforma para graus de flexão superiores é a cartilagem tibial lateral aos 
100° com 23% de deformação, seguido da cartilagem tibial medial com 19% de deformação aos 70° 
de flexão e finalmente a cartilagem femoral, que aos 100° sofre uma deformação de 15%. 
 
    
Figura 34- Gradiente de deformações mínimas principais (%) nas cartilagens femoral e tibial para 
alguns ângulos de flexão da articulação tibiofemoral, referente ao modelo FC-TC 
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   Relativamente a deformações principais mínimas para amplitudes de flexão de 0° a 60°, o valor 
máximo pertence à cartilagem tibial lateral com 28% aos 60°, a cartilagem medial sofre uma 
deformação de 22% e a femoral 26%, ambas aos 50° de flexão. Dos 70° aos 100° a maior 
deformação principal mínima continua a localizar-se na cartilagem tibial lateral com 35% de 
deformação, na cartilagem femoral a deformação máxima é 19% e na cartilagem tibial medial 14%. 
 
      4.3.3.3 – Modelo FC-TA 
 
   As deformações principais máximas e mínimas presentes nas superfícies articulares referentes 
ao modelo FC-TA para o movimento de flexão do joelho dos 0° aos 100° encontram-se na Tabela 
17. 
 
Tabela 17 – Deformações principais máximas e mínimas nas cartilagens femoral e tibiais ao longo 
do movimento de flexão do joelho para o modelo FC-TA. 
 Deformações principais máximas na cartilagem (%) Deformações principais mínimas na cartilagem (%) 
Flexão 
(graus) 
Femoral      Tibial medial Tibial lateral Femoral      Tibial medial Tibial lateral 
10° 5 8 8 -12 -13 -12 
20° 8 16 11 -20 -19 -16 
30° 7 16 10 -18 -17 -19 
40° 8 18 12 -21 -20 -23 
50° 10 20 14 -27 -21 -24 
60° 8 16 15 -18 -14 -27 
70° 10 18 17 -20 -10 -24 
80° 9 17 18 -21 -14 -24 
90° 9 17 20 -19 -14 -30 
100° 14 17 26 -24 -14 -34 
 
   Durante cartilagem tibial medial sofre a maior deformação principal máxima de 20% aos 50° de 
flexão, a cartilagem femoral deforma-se 10% neste ângulo e a cartilagem tibial lateral aos 60° atinge 
a sua deformação máxima de 15%. A cartilagem que mais se deforma para graus de flexão 
superiores é a cartilagem tibial lateral com 26% aos 100° de flexão, seguido da cartilagem tibial 
medial aos 70° com 18% e da cartilagem femoral com 14% de deformação aos 100°. 
   Para as deformações principais mínimas durante o ciclo de marcha, as estruturas com maior 
deformação são as cartilagens femoral e tibial lateral aos 50° e 60° de flexão respetivamente ambas 
com 27% de deformação, a cartilagem tibial medial sofre uma deformação máxima de 21% aos 50°. 
Durante a flexão complementar a maior deformação principal mínima em todas as estruturas 
ocorre aos 100° de flexão, com 24% de deformação na cartilagem femoral, 14% na cartilagem tibial 
medial e 34% na cartilagem tibial lateral. 
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Figura 35- Gradiente de deformações mínimas principais (mm/mm) nas cartilagens femoral e tibial 
para alguns ângulos de flexão da articulação tibiofemoral, referente ao modelo FC-TA. 
   Analisando o gradiente da Figura 35, a partir dos 50° de flexão é evidente a diminuição das 
deformações na cartilagem tibial medial, localizadas principalmente na zona central, e o aumento 
das deformações na cartilagem tibial lateral, localizadas maioritariamente na porção anterior desta 
cartilagem. 
 
      4.3.3.4 – Modelo FA-TC 
 
   Na Tabela 18 estão expostos os valores de deformação principal máxima e mínima sofrida pela 
cartilagem femoral, tibial medial e tibial lateral do modelo FA-TC. 
   Para o modelo FA-TC durante o ciclo de marcha, as maiores deformações principais máximas 
ocorrem na cartilagem tibial lateral aos 60° de flexão com 20%, na cartilagem tibial medial aos 50° 
com 18% e na cartilagem femoral com 8% de deformação aos 40°. Para amplitudes de movimento 
superiores a 60°, as maiores deformações principais máximas ocorrem aos 100° de flexão para 
todas as estruturas: 24% de deformação para a cartilagem tibial lateral, 19% para a cartilagem tibial 
medial e 17% para a cartilagem femoral. 
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Tabela 18 - Deformações principais máximas e mínimas nas cartilagens femoral e tibiais ao longo 
do movimento de flexão do joelho para o modelo FA-TC. 
 Deformações principais máximas na cartilagem (%) Deformações principais mínimas na cartilagem (%) 
Flexão 
(graus) 
Femoral      Tibial medial Tibial lateral Femoral      Tibial medial Tibial lateral 
10° 5 9 7 -12 -13 -14 
20° 8 15 9 -21 -20 -16 
30° 7 16 9 -19 -18 -23 
40° 8 17 11 -23 -19 -28 
50° 1 18 17 -29 -22 -30 
60° 7 16 20 -21 -17 -17 
70° 8 17 23 -20 -15 -25 
80° 8 15 24 -19 -14 -25 
90° 11 16 18 -21 -13 -27 
100° 17 19 24 -33 -17 -35 
 
   Aos 50° de flexão todas as cartilagens apresentam os picos de deformação principal mínima, com 
30% de deformação para a cartilagem tibial lateral, 29 % para a cartilagem femoral e 22% para a 
cartilagem tibial medial. Durante a flexão complementar os máximos encontram-se aos 100° de 
flexão do joelho, com 35% de deformação principal mínima para a cartilagem tibial lateral, seguido 
de 33% para a cartilagem femoral e 17% para a cartilagem tibial medial. 
 
 
Figura 36- Gradiente de deformações mínimas principais (%) nas cartilagens femoral e tibial para 
alguns ângulos de flexão da articulação tibiofemoral, referente ao modelo FA-TC 
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      4.3.3.5 – Modelo FPS-TAI 
 
   A tabela 19 refere as deformações principais nas cartilagens do modelo FPS-TAI durante uma 
amplitude de flexão dos 0° aos 100°. 
 
Tabela 19 – Deformações principais máximas e mínimas nas cartilagens femoral e tibiais ao longo 
do movimento de flexão do joelho para o modelo FPS-TAI. 
 
 Deformações principais máximas na cartilagem (%) Deformações principais mínimas na cartilagem (%) 
Flexão 
(graus) 
Femoral      Tibial medial Tibial lateral Femoral      Tibial medial Tibial lateral 
10° 6 9 7 -12 -14 -12 
20° 7 16 12 -19 -17 -19 
30° 8 17 11 -16 -17 -21 
40° 9 18 15 -18 -20 -22 
50° 10 21 16 -24 -24 -28 
60° 8 18 23 -20 -17 -18 
70° 9 19 21 -17 -15 -23 
80° 10 17 25 -22 -18 -22 
90° 12 19 23 -24 -16 -24 
100° 15 19 25 -27 -13 -33 
 
    
 
Figura 37- Gradiente de deformações mínimas principais (mm/mm) nas cartilagens femoral e 
tibial para alguns ângulos de flexão da articulação tibiofemoral, referente ao modelo FPS-TAI. 
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   Para o modelo FPS-TAI relativamente a deformações principais máximas, a cartilagem que mais 
se deforma é a cartilagem tibial lateral, com 23% de deformação aos 60° de flexão durante o ciclo 
de marcha e 25 % de deformação durante a flexão complementar. 
   A cartilagem lateral também é alvo das maiores deformações principais mínimas, com 28% aos 
50° de flexão do joelho durante o ciclo de marcha e 33% de deformação para ângulos superiores. 
 
      4.3.3.5 – Comparação entre modelos 
 
   A comparação entre os modelos numéricos com diferentes posições do enxerto ligamentar 
relativamente às deformações principais máximas e mínimas encontram-se nas Figuras 38 e 39.  
 
 
Figura 38- Gráfico comparativo das deformações principais máximas nas cartilagens dos vários 
modelos. 
 
   Durante o ciclo de marcha, onde ocorreu maior deformação principal máxima foi no modelo FPS-
TAI com 23% de deformação na cartilagem tibial lateral. Ainda para esta cartilagem o modelo que 
menor deformação sofreu foi o modelo FC-TC, com 14% de deformação principal máxima. Para a 
cartilagem tibial medial, ambos com 21% de deformação, os modelos Intacto e FPS-TAI apresentam 
os maiores valores, enquanto o modelo FA-TC deforma-se com menor intensidade, com 18%. 
Finalmente para a cartilagem femoral, todos os modelos à exceção do modelo FA-TC deformam-se 
em 10%, enquanto o último deforma-se 8%.  
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   É importante referir que em todos os modelos excecionando os modelos FA-TC e FPS-TAI, a 
cartilagem tibial medial é alvo de maiores deformações principais máximas relativamente à 
cartilagem tibial lateral. 
   As deformações principais mínimas durante o ciclo de marcha (Fig.39) relativamente às 
cartilagens são mais significativas na cartilagem femoral e na cartilagem tibial lateral. O único 
modelo que não apresenta grandes deformações na cartilagem tibial lateral é o modelo Intacto, 
existindo uma diferença considerável para todos os modelos com reconstrução. 
 
 
Figura 39- Gráfico comparativo dos valores máximos de deformações principais mínimas obtidas 
nas cartilagens dos vários modelos. 
    
      Na cartilagem femoral o modelo com maior deformação principal mínima foi o modelo com 
posição de enxerto em FA-TC com 29% de deformação nesta estrutura, enquanto o modelo FPS-
TAI apresentou as menores deformações com 24%. Relativamente à cartilagem tibial medial 24% 
representa a maior percentagem de deformação principal mínima encontrada no modelo FPS-TAI. 
Finalizando com a cartilagem tibial lateral, onde existiu maior discrepância entre modelo intacto e 
modelos reconstruídos, mencionado anteriormente, a maior percentagem de deformação 
pertence ao modelo FA-TC com 30% enquanto o modelo intacto sofreu menor alteração da sua 
estrutura com 16% de deformação.  
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      4.3.4 – Movimentos relativos das estruturas ósseas 
 
      4.3.4.1 – Rotação do fémur no plano transverso 
 
   Na Tabela 20 e na Figura 40 são comparadas as rotações internas e externas que o fémur executa 
no plano transverso nos vários modelos, para o movimento de flexão representativo do ciclo de 
marcha complementado por uma flexão até aos 100°. São consideradas positivas rotações externas. 
 
Tabela 20 – Rotação do fémur relativamente à sua posição inicial no plano transverso, em graus. 
 
 Rotação no plano transverso do fémur (graus) 
Flexão (graus) Modelo Intacto Modelo FCTC Modelo FCTA Modelo FATC Modelo FPSTAI 
10° 3.3 3.5 3.1 2.9 3.2 
20° 7.6 7.1 6.8 5.7 8.2 
30° 8.2 8.1 7.7 5.5 9.0 
40° 9.3 9.3 9.0 6.0 10.7 
50° 10.9 10.6 10.7 6.3 12.4 
60° 8.0 9.0 7.7 3.6 9.7 
70° 6.2 7.9 6.9 2.4 7.6 
80° 4.7 6.7 5.2 1.1 5.7 
90° 2.8 5.0 3.8 -2.1 4.4 
100° 1.5 3.4 2.5 -3.3 2.8 
   
   O fémur do modelo intacto durante o movimento representativo do ciclo de marcha executa 
uma rotação externa máxima de 10,9° aos 50° de flexão e para flexões superiores a rotação máxima 
observada foi de 6,2° aos 70° de flexão do joelho. Relativamente ao modelo FC-TC, as rotações 
externas máximas do fémur observadas para o ciclo de marcha e complemento fletor foram 10,6° 
e 7,9°, ocorrendo aos 50° e 70° de flexão da articulação respetivamente. No modelo FC-TA durante 
o ciclo de marcha a rotação máxima observada foi externa com ângulo de 10,7° aos 50° de flexão, 
para valores superiores de flexão o máximo observado foi de 6,9° de rotação externa aos 70° de 
flexão. O modelo FA-TC foi o único modelo que apresentou ambas rotações externas e internas 
relativamente à posição inicial do fémur, durante o ciclo de marcha a rotação foi externa com um 
máximo de 6,3° enquanto durante a flexão complementar a rotação máxima foi interna com 
amplitude de 3,3°, ocorrentes aos 100° de flexão do joelho. Por fim o modelo FPS-TAI apresentou 
uma rotação externa máxima de 12,4° aos 50° de flexão do joelho durante o ciclo de marcha e 7,6° 
de rotação no plano transverso aos 70°, durante a fase complementar de flexão. Todos os modelos 
com o aumento da flexão apresentaram um aumento de rotação externa desde a extensão até aos 
50° de flexão, seguido de uma rotação interna até aos 100°. 
   Analisando o gráfico da Figura 40, referente a amplitudes de flexão representativas do ciclo de 
marcha, o fémur que mais se deslocou em termos de rotações no plano transverso pertence ao 
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modelo FPS-TAI com 12,4° de rotação relativamente à posição inicial. O modelo FA-TC apresentou 
a menor rotação femoral no plano transverso com 6,3° de rotação. 
 
 
Figura 40 – Gráfico comparativo das rotações máximas do fémur dos vários modelos no plano 
transverso para graus de flexão representativos do ciclo de marcha (0°a 60°) com complemento de 
flexão (70° a 100°). 
 
   Relativamente ao complemento adicional de flexão, a maior rotação relativamente à posição 
inicial do fémur foi externa com amplitude de 7,9° pertencente ao modelo FC-TC. O modelo FA-TC 
para ângulos de flexão entre os 70° e 100°, apresentou uma posição relativamente à posição inicial 
causada por uma rotação interna com magnitude de 3,3°. 
 
      4.3.4.2 – Rotação do fémur no plano frontal 
 
   Na Tabela 21 e na Figura 41 são comparadas as rotações valgas e varas que o fémur executa no 
plano frontal nos vários modelos, para o movimento de flexão representativo do ciclo de marcha 
complementado por uma flexão até aos 100°. São consideradas positivas rotação varas. 
   No modelo intacto, o fémur sofre uma rotação vara máxima de 4,5° aos 50° de flexão durante o 
ciclo de marcha e de 2° durante o complemento de flexão, aos 70°. Para o modelo FC-TC, as 
rotações máximas do fémur relativamente à posição inicial também são varas, com 4,3° de rotação 
aos 50° de flexão e 3,2° de rotação aos 70° em zona de complemento fletor. O fémur do modelo 
FC-TA roda no plano frontal 4,3° durante o ciclo de marcha aos 50° de flexão e 2,5° para ângulos de 
flexão superiores, aos 70°. 
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Tabela 21 – Rotação do fémur relativamente à sua posição inicial no plano frontal, em graus 
 Rotação no plano transverso do fémur (graus) 
Flexão (graus) Modelo Intacto Modelo FCTC Modelo FCTA Modelo FATC Modelo FPSTAI 
10° 0.9 0.9 0.8 0.7 0.8 
20° 2.1 2.0 1.9 1.6 2.3 
30° 2.4 2.3 2.2 1.3 2.6 
40° 3.2 3.1 3.0 1.6 3.6 
50° 4.5 4.3 4.3 2.0 4.9 
60° 2.9 3.5 2.7 -0.1 3.9 
70° 2.0 3.2 2.5 -1.0 3.0 
80° 1.4 2.7 1.8 -1.8 2.1 
90° 0.6 1.7 1.4 -4.4 1.9 
100° 0.3 -0.2 0.6 -5.1 0.9 
 
   O modelo FA-TC em termos de rotação no plano frontal apresentou o seu maior deslocamento 
no fim do complemento de flexão com 5,1° de rotação valga aos 100°, durante o ciclo de marcha a 
sua maior rotação foi vara e com amplitude de 2°. Por fim o fémur do modelo FPS-TAI apresentou 
aos 50° e 70° de flexão as suas rotações varas máximas, referentes ao ciclo de marcha e 
complemento fletor respetivamente, com valores de 4,9° e 3°. 
   À semelhança das rotações no plano transverso, a rotação do fémur dos vários modelos no plano 
frontal é vara e aumenta desde a extensão até aos 50° de flexão seguido de uma rotação valga até 
ao fim do movimento de flexão.     
 
 
Figura 41 - Gráfico comparativo das rotações máximas do fémur dos vários modelos no plano 
frontal para graus de flexão representativos do ciclo de marcha (0°a 60°) e de complemento fletor 
(70° a 100°). 
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   Analisando a Figura 41, referente a amplitudes de flexão representativas do ciclo de marcha, o 
fémur que mais se deslocou em termos de rotações no plano frontal pertence ao modelo FPS-TAI 
com 4,9° de rotação relativamente à posição inicial. O modelo FA-TC apresentou a menor rotação 
femoral no plano frontal com 2° de rotação. 
   Relativamente à situação de flexão complementar, a maior rotação relativamente à posição inicial 
do fémur foi vara com amplitude de 3,2° pertencente ao modelo FC-TC. O modelo FA-TC para 
ângulos de flexão entre os 70° e 100°, apresentou uma posição relativamente à posição inicial 
causada por uma rotação valga com magnitude de 5,1°. 
 
      4.3.4.3 – Deslocamentos lineares do fémur relativamente à tíbia 
 
   Os deslocamentos ântero-posteriores e superior-inferiores do fémur relativamente à tíbia para 
os vários modelos analisados estão representados na Tabela 22. 
 
Tabela 22 – Deslocamentos lineares do fémur relativamente à sua posição inicial: são considerados 
positivos movimentos ântero-posteriores (A-P) e inferiores-superiores (S-I).  
 Deslocamentos lineares do fémur (mm) 
 Modelo Intacto Modelo FCTC Modelo FCTA Modelo FATC Modelo FPSTAI 
 A-P S-I A-P S-I A-P S-I A-P S-I A-P S-I 
10° 3.6 -1.0 3.6 -1.0 3.6 -1.1 3.6 -1.1 3.6 -1.0 
20° 7.1 -0.7 7.1 -0.7 7.1 -0.7 7.0 -0.8 7.0 -0.6 
30° 10.3 0.6 10.2 0.7 10.3 0.6 10.2 0.5 10.1 0.8 
40° 12.7 2.4 12.6 2.4 12.8 2.3 12.7 2.1 12.5 2.6 
50° 14.5 4.5 14.4 4.5 14.6 4.4 14.7 4.2 13.7 4.8 
60° 16.8 7.4 16.2 7.6 16.6 7.4 16.7 7.0 16.3 7.7 
70° 17.9 10.3 17.4 10.6 17.8 10.4 17.9 9.8 17.5 10.6 
80° 18.5 13.3 17.8 13.9 18.5 13.4 18.5 12.6 18.5 13.6 
90° 18.6 16.1 17.1 17.3 18.2 16.5 18.2 15.3 18.2 16.6 
100° 16.8 19.2 15.3 20.9 17.1 19.8 17.5 18.1 16.8 20.1 
 
   O fémur do modelo intacto durante o ciclo de marcha possui maiores deslocamentos lineares 
aos 60° de flexão com 16,8 mm de deslocamento ântero-posterior e 7,4 mm de deslocamento 
superior. Para flexão adicional os deslocamentos são mais significativos com 18,6 mm de 
deslocamento ântero-posterior aos 90° de flexão e 19,2 mm de deslocamento superior aos 100°.  
   No modelo FC-TC os deslocamentos máximos do fémur para o ciclo de marcha também ocorrem 
aos 60° de flexão, com 16,2 mm ântero-posteriores e 7,6 mm superiores. Para ângulos de flexão 
superiores o deslocamento ântero-posterior máximo ocorre aos 80° de flexão com 17,8 mm e o 
deslocamento inferior-superior máximo ocorre aos 100° de flexão com 20,9 mm.  
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   Para o modelo FC-TA os deslocamentos ântero-posteriores e inferior-superiores máximos durante 
o ciclo de marcha são de 16,6 mm e 7,4 mm respetivamente, durante a flexão complementar são 
de 18,5 mm e 19,8 mm.  
   Referente ao modelo FA-TC, os deslocamentos máximos durante o ciclo de marcha têm 
magnitude de 16,7 mm ântero-posteriores e 7 mm superiores, enquanto para graus de flexão 
superiores estes deslocamentos apresentam valores máximos de 18,5 mm e 18,1 mm. 
   Por fim o modelo FPS-TAI apresenta aos 60° de flexão os deslocamentos máximos sofridos pelo 
fémur relativamente à tíbia, com 16,3 mm de deslocamento ântero-posterior e 7,7 mm de 
deslocamento superior. Para graus de flexão superiores estes deslocamentos tomam o valor 
máximo de 18,5 mm e 20,1 mm. 
   A comparação entre estes deslocamentos dos vários modelos é visível nos gráficos das Figura 42 
e 43. 
 
 
Figura 42 - Gráfico comparativo dos valores máximos de deslocamentos lineares do fémur para os 
vários modelos para graus de flexão representativos do ciclo de marcha. 
 
   O modelo em que o seu fémur sofreu maior deslocamento ântero-posterior durante o ciclo de 
marcha foi o modelo Intacto com 16,8 mm, o menor deslocamento pertence ao fémur do modelo 
FC-TC com 16,2 mm de deslocamento. Relativamente a deslocamentos inferiores-superiores, o 
modelo FPS-TAI apresentou o maior deslocamento com 7,7 mm enquanto o modelo FA-TC 
apresentou o menor, com 7 mm. 
   Para graus de flexão complementares (Figura 43), o fémur com maior deslocamento ântero-
posterior pertence ao modelo intacto, com 18,6 mm, enquanto o menor pertence ao modelo FC-
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TC, com 17,8 mm de deslocamento. Existiu um aumento considerável no deslocamento linear 
superior durante a flexão complementar relativamente ao ciclo de marcha, sendo o maior valor 
20,9 mm para o fémur do modelo FC-TC e o menor 18,1 no modelo FA-TC. 
 
 
Figura 43 - Gráfico comparativo dos valores máximos de deslocamentos lineares do fémur para os 
vários modelos para graus de flexão complementares até aos 100°. 
      4.3.5 – Deslocamentos lineares dos meniscos 
      4.3.5.1 – Modelo Intacto 
 
   Os deslocamentos lineares ântero-posteriores dos cornos meniscais e os deslocamentos internos 
do corpo, tanto do menisco medial como do menisco lateral, estão representados na Tabela 23 
para o modelo Intacto.  
 
Tabela 23 – Deslocamentos lineares dos meniscos relativamente às suas posições iniciais: póstero-
anteriores dos nós A e P, e lateral-medial dos nós LM e LL no modelo intacto, referente aos meniscos 
medial e lateral (mm). São considerados positivos movimentos póstero-anteriores e movimentos 
internos. 
 MENISCO MEDIAL MENISCO LATERAL 
Flexão (graus) LM      AM PM LL AL PL 
10° 0.9 1.1 0.1 0.0 3.8 2.5 
20° 1.0 1.8 0.4 0.5 7.0 5.0 
30° 0.8 1.6 0.5 0.3 7.3 5.5 
40° 0.8 1.8 0.8 0.5 8.3 6.4 
50° 0.7 2.2 1.1 1.2 9.9 7.6 
60° 0.1 0.8 0.4 0.7 8.8 6.8 
70° 0.0 0.4 0.1 0.8 8.8 6.7 
80° 0.1 0.1 0.0 0.8 8.9 6.7 
90° 0.1 0.1 0.0 1.2 8.6 6.2 
100° 0.0 0.2 0.1 1.8 6.8 4.4 
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   Relativamente ao menisco medial, durante o ciclo de marcha, o corpo do menisco desloca-se no 
sentido medial com maior intensidade aos 20° de flexão, sendo esse deslocamento de 1 mm. Os 
cornos anterior e posterior do menisco medial deslocam-se 2,2 mm e 1,1 mm no sentido póstero-
interior, ambos aos 50° de flexão do joelho. Durante a flexão complementar o corpo do menisco 
medial possui um deslocamento medial de apenas 0,1 mm enquanto os cornos anterior e posterior 
deslocam-se 0,4 mm e 0,1 mm respetivamente. 
   O menisco lateral do modelo intacto obteve os maiores deslocamentos lineares das suas 
estruturas aos 50° de flexão, ou seja em amplitude representativa do ciclo de marcha. O corpo do 
menisco deslocou-se medialmente 1,2 mm, o corno anterior e o corno posterior deslocaram-se 9,9 
mm e 7,6 mm, ambas no sentido póstero-interior. Para amplitudes de flexão superiores a 70°, os 
valores máximos de deslocamento linear para o corpo, corno anterior e corno posterior do menisco 
lateral foram 1,8 mm, 8,9 mm e 6,7 mm respetivamente.  
 
      4.3.5.2 – Modelo FC-TC 
 
   A tabela 24 contém os deslocamentos que as estruturas dos meniscos medial e lateral do modelo 
FC-TC sofreram durante o movimento fletor desde a extensão até aos 100°. 
 
Tabela 24 – Deslocamentos lineares dos meniscos relativamente às suas posições iniciais: póstero-
anteriores dos nós A e P, e lateral-medial dos nós LM e LL no modelo FC-TC, referente aos meniscos 
medial e lateral (mm). São considerados positivos movimentos póstero-anteriores e movimentos 
internos. 
 
   Durante o ciclo de marcha, o corpo do menisco medial sofreu um deslocamento no sentido 
medial máximo de 1 mm, enquanto os cornos anterior e posterior deslocaram-se póstero-
anteriormente 2,4 mm e 1,2 mm. Para flexão superior os deslocamentos são menores, sendo o 
deslocamento do corpo, corno anterior e corno posterior 0,1 mm, 0,6 mm e 0,4 mm. 
 MENISCO MEDIAL MENISCO LATERAL 
Flexão (graus) LM      AM PM LL AL PL 
10° 0.9 1.1 0.1 0.1 3.9 2.5 
20° 1.0 1.8 0.4 0.4 6.6 4.7 
30° 0.8 1.6 0.6 0.3 7.2 5.4 
40° 0.7 1.8 0.8 0.5 8.3 6.3 
50° 0.6 2.4 1.2 1.1 9.8 7.5 
60° 0.0 1.4 0.9 1.0 9.3 7.3 
70° 0.0 0.6 0.4 1.1 9.4 7.2 
80° 0.1 0.5 0.3 1.1 9.6 7.6 
90° 0.1 0.5 0.3 1.4 10.0 7.6 
100° 0.1 0.4 0.3 2.5 10.2 7.5 
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   Para o menisco lateral do modelo FC-TC, o deslocamento medial máximo do corpo do menisco 
tem magnitude de 1,1 mm, enquanto os cornos anterior e posterior deslocam-se 9,8 mm e 7,5 mm 
respetivamente. Para ângulos de flexão superiores a 60° o deslocamento máximo observado para 
as estruturas do menisco lateral foram 2,5 mm, 10,2mm e 7,6 mm, referente ao corpo, corno 
anterior e corno posterior do menisco lateral. 
 
      4.3.5.3 – Modelo FC-TA 
 
   Para o modelo FC-TA, os deslocamentos lineares dos meniscos lateral e medial estão 
representados na Tabela 25.  
 
Tabela 25 – Deslocamentos lineares dos meniscos relativamente às suas posições iniciais: póstero-
anteriores dos nós A e P, e lateral-medial dos nós LM e LL no modelo FC-TA, referente aos meniscos 
medial e lateral (mm). São considerados positivos movimentos póstero-anteriores e movimentos 
internos. 
 
   Relativamente ao menisco medial do modelo FC-TC, durante o ciclo de marcha, o corpo desloca-
se no sentido medial com maior intensidade aos 20° de flexão, sendo esse deslocamento de 1,1 
mm. O corno anterior e o corno posterior do menisco medial deslocam-se 2,2 mm e 1 mm no 
sentido póstero-interior, ambos aos 50° de flexão do joelho. Durante a flexão complementar o 
corpo do menisco medial possui um deslocamento medial de apenas 0,1 mm enquanto os cornos 
anterior e posterior deslocam-se 0,7 mm e 0,4 mm respetivamente. O menisco lateral do modelo 
intacto obteve os maiores deslocamentos lineares das suas estruturas aos 50° de flexão, ou seja em 
amplitude representativa do ciclo de marcha. O corpo do menisco deslocou-se medialmente 1,1 
mm, o corno anterior e o corno posterior deslocaram-se 9,8 mm e 7,5 mm, ambas no sentido 
póstero-interior. Para amplitudes de flexão superiores a 70°, os valores máximos de deslocamento 
linear para o corpo, corno anterior e corno posterior do menisco lateral foram 2 mm, 9,4 mm e 7 
mm respetivamente. 
 MENISCO MEDIAL MENISCO LATERAL 
Flexão (graus) LM      A P LL A P 
10° 1.0 1.1 0.0 0.0 3.6 2.3 
20° 1.1 1.7 0.3 0.2 6.4 4.5 
30° 0.9 1.5 0.5 0.2 7.0 5.3 
40° 0.8 1.6 0.7 0.4 8.1 6.2 
50° 0.7 2.2 1.0 1.1 9.8 7.5 
60° 0.7 0.8 0.7 0.9 8.8 6.7 
70° 0.1 0.7 0.4 1.0 9.1 6.9 
80° 0.0 0.3 0.1 0.9 9.1 7.0 
90° 0.1 0.2 0.1 1.5 9.4 6.9 
100° 0.1 0.2 0.1 2.0 9.2 6.7 
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      4.3.5.4 – Modelo FA-TC 
 
   Os deslocamentos lineares ântero-posteriores dos cornos meniscais e os deslocamentos internos 
do corpo, tanto do menisco medial como do menisco lateral, estão representados na Tabela 26 
para o modelo FC-TA. 
 
Tabela 26 – Deslocamentos lineares dos meniscos relativamente às suas posições iniciais: póstero-
anteriores dos nós A e P, e lateral-medial dos nós LM e LL no modelo FA-TC, referente aos meniscos 
medial e lateral (mm). São considerados positivos movimentos póstero-anteriores e movimentos 
internos. 
 
   Durante o ciclo de marcha, o corpo do menisco medial sofreu um deslocamento no sentido medial 
máximo de 1,2 mm, enquanto os cornos anterior e posterior deslocaram-se póstero-anteriormente 
1,7 mm e 0,6 mm. Durante a flexão complementar, o corpo do menisco medial sofreu um 
deslocamento medial de 0,6 mm, os cornos anterior e posterior sofreram deslocamentos no 
sentido ântero-posterior de 0,8 mm e 1,1 mm respetivamente. 
   Para o menisco lateral do modelo FC-TA, o deslocamento máximo do corpo do menisco é no 
sentido lateral e tem magnitude de 0,4 mm, enquanto os cornos anterior e posterior deslocam-se 
7,3 mm e 5,5 mm respetivamente. Para ângulos de flexão superiores a 60° o deslocamento máximo 
observado para as estruturas do menisco lateral foram 1,5 mm, 6,6 mm e 4 mm, referente ao corpo, 
corno anterior e corno posterior do menisco lateral. 
 
      4.3.5.5 – Modelo FPS-TAI 
 
   Os deslocamentos lineares ântero-posteriores dos cornos meniscais e os deslocamentos internos 
do corpo, tanto do menisco medial como do menisco lateral, estão representados na Tabela 23 
para o FPS-TAI. 
 
 MENISCO MEDIAL MENISCO LATERAL 
Flexão (graus) LM      A P LL A P 
10° 1.0 1.1 0.0 0.0 3.5 2.1 
20° 1.2 1.7 0.2 0.1 5.8 4.1 
30° 1.1 1.4 0.3 -0.3 5.6 4.3 
40° 1.1 1.4 0.5 -0.4 6.4 4.9 
50° 1.1 1.6 0.6 -0.4 7.3 5.5 
60° 0.9 0.5 0.3 -0.1 6.4 4.4 
70° 0.6 0.1 -0.1 0.2 6.6 4.0 
80° 0.6 -0.2 -0.1 0.5 6.4 3.9 
90° -0.1 -0.8 -1.1 1.1 4.9 3.0 
100° -0.1 -0.6 -0.7 1.5 3.7 2.0 
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Tabela 27 – Deslocamentos lineares dos meniscos relativamente às suas posições iniciais: ântero-
posteriores dos nós A e P, e lateral-medial dos nós LM e LL no modelo FPS-TAI, referente aos 
meniscos medial e lateral (mm). 
     
   Relativamente ao menisco medial do modelo FC-TC, durante o ciclo de marcha, o corpo desloca-
se no sentido medial com maior intensidade aos 20° de flexão, sendo esse deslocamento de 0,9 
mm. O corno anterior e o corno posterior do menisco medial deslocam-se 3,2 mm e 1,7 mm no 
sentido póstero-anterior, ambos aos 50° de flexão do joelho. Durante a flexão complementar o 
corpo do menisco medial possui um deslocamento lateral de apenas 0,2 mm enquanto os cornos 
anterior e posterior deslocam-se 0,8 mm e 0,4 mm respetivamente. 
   O menisco lateral do modelo intacto obteve os maiores deslocamentos lineares das suas 
estruturas aos 50° de flexão, ou seja em amplitude representativa do ciclo de marcha. O corpo do 
menisco deslocou-se medialmente 2,3 mm, o corno anterior e o corno posterior deslocaram-se 11,2 
mm e 9 mm, ambas no sentido póstero-interior. Para amplitudes de flexão superiores a 70°, os 
valores máximos de deslocamento linear para o corpo, corno anterior e corno posterior do menisco 
lateral foram 2,3 mm, 10,3 mm e 8,2 mm respetivamente. 
 
      4.3.5.6 – Comparação entre modelos 
 
   Os gráficos das figuras 44 e 45 comparam os deslocamentos lineares dos meniscos dos vários 
modelos para graus de flexão representativos do ciclo de marcha. 
 
 MENISCO MEDIAL MENISCO LATERAL 
Flexão (graus) LM      A P LL A P 
10° 0.9 1.1 0.0 0.1 3.8 2.4 
20° 0.7 2.1 0.7 1.2 8.4 6.2 
30° 0.4 1.9 0.9 1.1 8.7 6.6 
40° 0.4 2.2 1.1 1.2 9.3 7.1 
50° 0.2 3.2 1.7 2.3 11.2 9.0 
60° -0.2 1.4 0.8 2.0 10.2 8.4 
70° -0.2 0.8 0.4 2.0 10.3 8.2 
80° 0.0 0.4 0.2 1.8 10.2 7.9 
90° 0.0 0.2 -0.1 2.1 9.9 7.6 
100° 0.0 0.2 0.0 2.3 9.6 7.4 
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Figura 44 - Gráfico comparativo dos valores máximos de deslocamentos ântero-posteriores dos 
cornos meniscais durante o ciclo de marcha: AM refere a corno anterior do menisco medial, PM a 
corno posterior do menisco medial, AL a corno anterior do menisco lateral e PL a corno posterior 
do menisco lateral. 
 
   Referente ao ciclo de marcha para ao menisco medial, o corno anterior sofreu um deslocamento 
máximo de 3,2 mm no modelo FPS-TAI e mínimo de 1,7 mm no modelo FA-TC. Para o corno 
posterior o deslocamento máximo foi de 1,7 mm também no modelo FPS-TAI e mínimo de 0,6 mm 
para o modelo FA-TC. Relativamente ao menisco lateral, o maior deslocamento observado foi de 
11,2 mm referente ao corno anterior enquanto o corno posterior sofreu um deslocamento máximo 
de 9 mm, ambos no modelo FPS-TAI. O menisco que menores deslocamentos sofreu pertence ao 
modelo FA-TC, sendo o deslocamento dos cornos anterior e posterior 7,3 mm e 5,5 mm. 
   Relativamente ao menisco medial, o corno anterior deslocou-se com maior intensidade em 0,8 
mm: no sentido ântero-posterior no modelo FA-TC e póstero-anterior para o modelo FPS-TAI. O 
corno posterior do menisco medial sofreu maior deslocamento linear no modelo FA-TC, no sentido 
ântero-posterior, enquanto o menisco medial do modelo Intacto apresentou o menor 
deslocamento no seu corno posterior, de 0,1 mm. 
   O corno anterior do menisco lateral sofreu maior deslocamento no modelo FPS-TAI deslocando-
se 10,3 mm e sofreu o menor deslocamento no modelo FA-TC, com um deslocamento de 6,6 mm. 
À semelhança do corno anterior, o corno anterior sofre o maior deslocamento no modelo FPS-TAI 
e o menor deslocamento no modelo FA-TC, de 8,2 mm e 4 mm respetivamente. 
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Figura 45 - Gráfico comparativo dos valores máximos de deslocamentos ântero-posteriores dos 
cornos meniscais para graus de flexão entre os 70° e os 100°: AM refere a corno anterior do menisco 
medial, PM a corno posterior do menisco medial, AL a corno anterior do menisco lateral e PL a 
corno posterior do menisco lateral. 
    
   Nas próximas figuras (46 e 47) os deslocamentos do corpo dos meniscos é comparado para os 
vários modelos, sendo analisados os deslocamentos laterais e mediais.  
 
 
Figura 46 - Gráfico comparativo dos valores máximos de deslocamentos medial-lateral do corpo 
dos meniscos durante o ciclo de marcha: LM refere ao corpo do menisco medial e LL ao corpo do 
menisco lateral. 
 
   Durante o ciclo de marcha, o corpo do menisco medial deslocou-se com maior intensidade no 
modelo FA-TC com magnitude de 1,2 mm no sentido medial e com menor intensidade no modelo 
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FPS-TAI com deslocamento de 0,9 mm. No modelo FPS-TAI ocorreu o maior deslocamento do corpo 
do menisco lateral movendo-se 2,3 mm no sentido medial, já o menor deslocamento teve sentido 
lateral de magnitude 0,4 mm e ocorreu no modelo FA-TC. 
   Analisando o gráfico da figura 47, para ângulos de flexão representativos do complemento de 
flexão do joelho até aos 100°, o corpo do menisco medial deslocou-se 0,6 mm no sentido medial 
no modelo FA-TC, representando o maior deslocamento desta estrutura. O corpo do menisco 
lateral sofreu maior deslocamento no modelo FC-TC e menor deslocamento no modelo FA-TC, com 
2,5 mm e 1,5 mm respetivamente. 
 
 
Figura 47- Gráfico comparativo dos valores máximos de deslocamentos medial-lateral do corpo 
dos meniscos durante o complemento fletor: LM refere ao corpo do menisco medial e LL ao corpo 
do menisco lateral. 
 
      4.3.6 – Deformações principais máximas e tensões de Von 
Mises no ligamento colateral lateral 
 
      4.3.6.1 – Modelo Intacto 
 
   Na tabela 28 encontram-se os valores de deformações principais máximas e de tensões de Von 
Mises presentes no ligamento colateral lateral (LCL) do modelo intacto perto da inserção femoral, 
na sua zona central e perto da sua inserção na fíbula. 
   No modelo Intacto o ligamento colateral lateral é alvo de maior solicitação na sua porção superior, 
perto da inserção femoral. Durante o ciclo de marcha este ligamento apresenta uma deformação 
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máxima de 9% e uma tensão de Von Mises máxima de 32,1 MPa, ambas aos 60° de flexão. No fim 
da flexão complementar, nomeadamente aos 100° de flexão, este ligamento apresenta os seus 
valores máximos, 21% de deformação principal máxima e 75,8 MPa de tensão de Von Mises.    
 
Tabela 28 - Deformações principais máximas e Tensões de Von Mises presentes no ligamento 
colateral lateral ao longo do movimento de flexão do joelho para o modelo intacto. 
 Deformações principais máximas no LCL (%) Tensões de Von Mises no LCL (MPa) 
Flexão 
(graus) 
Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior 
10° 1 1 1 4,1 4,3 3,7 
20° 2 2 2 5,5 8,1 6 
30° 2 2 1 7,2 7,1 6,1 
40° 5 3 1 15,9 11 11 
50° 8 5 3 27,3 18,3 21 
60° 9 5 1 32,1 16,6 11,7 
70° 11 6 2 39,4 20,9 13,2 
80° 16 7 3 51,2 25,8 18 
90° 20 9 5 65,8 30,4 23 
100° 21 10 13 75,8 34,7 31,1 
 
      4.3.6.2 – Modelo FC-TC 
 
   Analogamente ao subcapítulo anterior, as deformações principais máximas e tensões de Von 
Mises presentes no ligamento colateral lateral referente ao modelo FC-TC encontram-se na tabela 
29. 
 
Tabela 29 - Deformações principais máximas e Tensões de Von Mises presentes no ligamento 
colateral lateral ao longo do movimento de flexão do joelho para o modelo FC-TC. 
 Deformações principais máximas no LCL (%) Tensões de Von Mises no LCL (MPa) 
Flexão 
(graus) 
Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior 
10° 1 1 1 4.1 4.6 3.8 
20° 2 1 1 4.7 7.0 5.1 
30° 3 2 1 7.3 7.1 5.9 
40° 6 3 3 15.8 11.1 11.1 
50° 10 5 5 27.3 17.9 20.3 
60° 13 5 4 34.4 16.9 15.1 
70° 17 6 4 42.6 21.5 15.9 
80° 21 8 5 53.8 26.1 19.2 
90° 25 9 7 65.5 30.8 23.4 
100° 28 10 8 76.8 34.2 27.1 
 
   Durante o ciclo de marcha neste modelo a maior deformação principal máxima e a maior tensão 
de Von Mises obtida ocorrem aos 60°, com 13% de deformação e 34,4 MPa de tensão. Para graus 
de flexão complementares os valores máximos ocorrem aos 100°, com 28% de deformação 
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principal máxima e 76,8 MPa de tensão de Von Mises apresentados pela porção superior do 
ligamento colateral lateral. 
 
      4.3.6.3 – Modelo FC-TA 
 
   Na tabela 30 encontram-se os valores de deformações principais máximas e de tensões de Von 
Mises presentes no ligamento colateral lateral (LCL) do modelo FC-TA perto da inserção femoral, 
na sua zona central e perto da sua inserção na fíbula.    
 
Tabela 30 - Deformações principais máximas e Tensões de Von Mises presentes no ligamento 
colateral lateral ao longo do movimento de flexão do joelho para o modelo FC-TA. 
 Deformações principais máximas no LCL (%) Tensões de Von Mises no LCL (MPa) 
Flexão 
(graus) 
Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior 
10° 1 1 1 3.8 4.1 3.9 
20° 2 1 1 4.1 6.5 4.4 
30° 3 2 1 6.8 6.2 4.6 
40° 6 3 2 15.4 10.2 9.9 
50° 10 5 5 27.1 17.7 19.7 
60° 13 5 3 31.4 16.4 11.1 
70° 16 6 4 40.6 20.7 13.4 
80° 20 7 5 51.8 25.7 17.8 
90° 25 9 7 65.9 30.9 22.9 
100° 28 10 8 78.4 34.3 27.2 
 
   No modelo FC-TA o ligamento colateral lateral é alvo de maior solicitação na sua porção superior, 
perto da inserção femoral. Durante o ciclo de marcha este ligamento apresenta uma deformação 
máxima de 13% e uma tensão de Von Mises máxima de 31,4 MPa, ambas aos 60° de flexão. No fim 
da flexão complementar, nomeadamente aos 100° de flexão, este ligamento apresenta os seus 
valores máximos, 28% de deformação principal máxima e 78,4 MPa de tensão de Von Mises. 
 
      4.3.6.4 – Modelo FA-TC 
 
   As deformações principais máximas e tensões de Von Mises presentes no ligamento colateral 
lateral pertencente ao modelo FA-TC encontram-se na tabela 31. 
   Durante o ciclo de marcha neste modelo a maior deformação principal máxima e a maior tensão 
de Von Mises obtida ocorrem aos 60°, com 12% de deformação e 29,5 MPa de tensão. Para graus 
de flexão complementares os valores máximos ocorrem aos 100°, com 20% de deformação 
principal máxima e 70,7 MPa de tensão de Von Mises apresentados pela porção superior do 
ligamento colateral lateral. 
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Tabela 31 - Deformações principais máximas e Tensões de Von Mises presentes no ligamento 
colateral lateral ao longo do movimento de flexão do joelho para o modelo FA-TC. 
 Deformações principais máximas no LCL (%) Tensões de Von Mises no LCL (MPa) 
Flexão 
(graus) 
Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior 
10° 1 1 1 3.3 3.7 3.8 
20° 1 1 1 2.3 5 2.7 
30° 4 1 1 6.7 3.6 2.7 
40° 6 2 1 14.3 6.9 4.2 
50° 9 4 2 21.8 11.4 6.9 
60° 12 5 4 29.5 19.0 12.8 
70° 16 6 5 40.6 23.2 17.5 
80° 20 8 6 54.2 26.6 21.9 
90° 18 10 8 69.5 37.5 36.8 
100° 20 10 9 70.7 38.2 41.2 
 
      4.3.6.5 – Modelo FPS-TAI 
 
   Para o modelo FPS-TAI também foram analisadas as deformações principais máximas e tensões 
de Von Mises presentes na zona superior, central e inferior do ligamento colateral lateral cujos 
valores encontram-se na tabela 32. 
 
Tabela 32 - Deformações principais máximas e Tensões de Von Mises presentes no ligamento 
colateral lateral ao longo do movimento de flexão do joelho para o modelo FPS-TAI. 
 Deformações principais máximas no LCL (%) Tensões de Von Mises no LCL (MPa) 
Flexão 
(graus) 
Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior 
10° 1 1 1 3.8 4.2 3.7 
20° 2 3 3 10.5 12.5 12.6 
30° 4 3 3 10.6 12.1 13.5 
40° 7 4 4 18.5 15.4 18.6 
50° 11 7 8 31.8 25.7 33.7 
60° 13 6 4 34.7 18.2 17.0 
70° 17 7 5 43.3 22.0 16.9 
80° 21 8 5 53.4 26.2 19.3 
90° 25 9 7 67.0 31.4 23.2 
100° 29 10 8 79.5 35.0 27.2 
 
   Durante o ciclo de marcha neste modelo a maior deformação principal máxima e a maior tensão 
de Von Mises obtida ocorrem aos 60°, com 13% de deformação e 34,7 MPa de tensão. Para flexão 
superior os valores máximos ocorrem aos 100°, com 29% de deformação principal máxima e 79,5 
MPa de tensão de Von Mises apresentados pela porção superior do ligamento colateral lateral. 
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      4.3.6.6 – Comparação entre modelos 
 
    Na figura 48 é efetuada a comparação das deformações principais máximas sofridas pelo 
ligamento colateral lateral dos vários modelos para o movimento de flexão desde a extensão até 
aos 100°. O gráfico da figura 49 compara as mesmas estruturas mas relativamente às tensões de 
Von Mises.  
    
 
Figura 48 - Gráfico comparativo dos valores máximos de deformação principal máxima presentes 
no ligamento colateral lateral dos vários modelos para ângulos de flexão representativos do ciclo 
de marcha (0 a 60°) com complemento de flexão até aos 100°.  
 
   O ligamento colateral lateral é alvo de maior deformação principal máxima perto da sua inserção 
femoral. Durante o ciclo de marcha o modelo que apresenta menor deformação é o modelo intacto, 
com 9% de deformação máxima sofrida pelo ligamento, enquanto os que apresentam maiores 
deformações são os modelos FC-TC, FC-TA e FPS-TAI ambos com 13% de deformação. Durante o 
complemento fletor o modelo FA-TC apresenta menor deformação com 20% e o que apresenta 
maior deformação é o modelo FPS-TAI, com 29% de deformação principal máxima. 
   Relativamente a tensões de Von Mises no ligamento colateral lateral, o ligamento pertencente ao 
modelo FA-TC apresenta menores tensões tanto para amplitudes fletoras entre os 0 e os 60° (ciclo 
de marcha) como para amplitudes entre os 70° e 100°, apresentando 29,5 MPa e 70,7 MPa 
respetivamente. O modelo que apresentou maiores tensões no seu ligamento colateral lateral foi 
o modelo FPS-TAI, com 34,7 MPa durante o ciclo de marcha e 79,5 para graus de flexão superiores. 
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Figura 49 - Gráfico comparativo dos valores máximos de tensão de Von Mises presentes no 
ligamento colateral lateral dos vários modelos para ângulos de flexão representativos do ciclo de 
marcha (0 a 60°) com complemento de flexão até aos 100°. 
 
      4.3.7 – Deformações principais máximas e tensões de Von 
Mises no ligamento colateral medial 
 
      4.3.7.1 – Modelo Intacto 
 
   Na tabela 33 encontram-se os valores de deformações principais máximas e de tensões de Von 
Mises presentes no ligamento colateral medial (LCM) do modelo intacto perto da inserção femoral, 
na sua zona central e perto da sua inserção tibial. 
   No modelo Intacto o ligamento colateral medial é alvo de maior deformação na sua porção central 
e de tensões na zona superior, perto da inserção femoral. Durante o ciclo de marcha este ligamento 
apresenta uma deformação máxima de 6% e uma tensão de Von Mises máxima de 35,7 MPa, ambas 
aos 60° de flexão. No fim do complemento fletor, nomeadamente aos 100° de flexão, este 
ligamento apresenta os seus valores máximos, 9% de deformação principal máxima e 53 MPa de 
tensão de Von Mises. 
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Tabela 33 - Deformações principais máximas e Tensões de Von Mises presentes no ligamento 
colateral medial ao longo do movimento de flexão do joelho para o modelo intacto. 
 Deformações principais máximas no LCM (%) Tensões de Von Mises no LCM (MPa) 
Flexão 
(graus) 
Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior 
10° 1 2 1 5.5 6.5 7.8 
20° 1 3 1 7.7 11.9 7.0 
30° 1 4 1 12.3 16.7 4.5 
40° 3 4 2 20.5 24.0 9.1 
50° 4 6 3 26.4 27.8 11.9 
60° 5 6 3 35.7 29.4 13.2 
70° 6 7 3 41.1 30.3 12.8 
80° 7 8 3 47.6 32.8 12.7 
90° 8 8 3 51.9 35.6 12.3 
100° 9 9 3 53.0 34.8 12.6 
 
      4.3.7.2 – Modelo FC-TC 
 
   Analogamente ao subcapítulo anterior, as deformações principais máximas e tensões de Von 
Mises presentes no ligamento colateral medial referente ao modelo FC-TC encontram-se na tabela 
34. 
 
Tabela 34 - Deformações principais máximas e Tensões de Von Mises presentes no ligamento 
colateral medial ao longo do movimento de flexão do joelho para o modelo FC-TC. 
 Deformações principais máximas no LCM (%) Tensões de Von Mises no LCM (MPa) 
Flexão 
(graus) 
Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior 
10° 1 2 1 5.6 6.6 7.7 
20° 1 3 1 7.7 11.6 7.4 
30° 2 4 1 12.7 17.7 4.8 
40° 4 5 2 19.7 23.3 8.7 
50° 5 6 2 26.2 27.4 11.7 
60° 6 6 2 34.6 27.3 12.7 
70° 8 7 3 42.1 30.2 13.4 
80° 9 8 3 48.8 31.6 13.0 
90° 10 8 3 55.0 32.7 13.0 
100° 11 8 3 60.6 30.4 13.4 
 
   Durante o ciclo de marcha neste modelo a maior deformação principal máxima e a maior tensão 
de Von Mises obtida ocorrem aos 60°, com 6% de deformação e 34,6 MPa de tensão. Para graus de 
flexão complementares os valores máximos ocorrem aos 100°, com 11% de deformação principal 
máxima e 60,6 MPa de tensão de Von Mises apresentados pela porção superior do ligamento 
colateral medial. 
 
 
 
 
86 
 
      4.3.7.3 – Modelo FC-TA 
 
   Na tabela 35 encontram-se os valores de deformações principais máximas e de tensões de Von 
Mises presentes no ligamento colateral medial (LCM) do modelo FC-TA perto da inserção femoral, 
na sua zona central e perto da sua inserção tibial.    
 
Tabela 35 - Deformações principais máximas e Tensões de Von Mises presentes no ligamento 
colateral medial ao longo do movimento de flexão do joelho para o modelo FC-TA. 
 Deformações principais máximas no LCM (%) Tensões de Von Mises no LCM (MPa) 
Flexão 
(graus) 
Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior 
10° 1 1 1 5.6 6.5 7.9 
20° 1 2 1 7.6 11.4 7.5 
30° 2 3 1 12.3 16.9 4.4 
40° 4 4 2 19.9 23.3 8.5 
50° 5 4 2 26.2 27.7 11.6 
60° 6 5 2 34.3 27.1 12.2 
70° 8 5 3 42.1 31.0 13.0 
80° 9 5 3 48.8 33.4 12.8 
90° 10 5 3 53.0 35.1 12.8 
100° 11 5 3 58.1 34.6 12.7 
 
   No modelo FC-TA o ligamento colateral medial é alvo de maior solicitação na sua porção superior, 
perto da inserção femoral. Durante o ciclo de marcha este ligamento apresenta uma deformação 
máxima de 6% e uma tensão de Von Mises máxima de 34,3 MPa, ambas aos 60° de flexão. No fim 
do complemento fletor, nomeadamente aos 100° de flexão, este ligamento apresenta os seus 
valores máximos, 11% de deformação principal máxima e 58,1 MPa de tensão de Von Mises. 
 
      4.3.7.4 – Modelo FA-TC 
 
   As deformações principais máximas e tensões de Von Mises presentes no ligamento colateral 
lateral pertencente ao modelo FA-TC encontram-se na tabela 36. 
   Durante o ciclo de marcha neste modelo a maior deformação principal máxima e a maior tensão 
de Von Mises obtida ocorrem aos 60°, com 7% de deformação e 32,5 MPa de tensão. Para graus de 
flexão complementares os valores máximos ocorrem aos 100°, com 9% de deformação principal 
máxima e 50,1 MPa de tensão de Von Mises apresentados pela porção superior do ligamento 
colateral lateral. 
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Tabela 36 - Deformações principais máximas e Tensões de Von Mises presentes no ligamento 
colateral medial ao longo do movimento de flexão do joelho para o modelo FA-TC. 
 Deformações principais máximas no LCM (%) Tensões de Von Mises no LCM (MPa) 
Flexão 
(graus) 
Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior 
10° 1 2 1 5.6 6.2 8.0 
20° 1 3 1 7.8 11.3 7.9 
30° 2 4 1 12.4 16.2 4.2 
40° 3 5 1 19.1 21.1 5.3 
50° 4 6 2 25.2 25.9 9.1 
60° 6 7 2 32.5 26.0 12.1 
70° 7 7 2 39.6 29.3 12.7 
80° 8 8 2 44.9 32.6 12.6 
90° 8 8 2 45.7 38.1 10.7 
100° 9 9 3 50.1 35.7 2.0 
 
      4.3.7.5 – Modelo FPS-TAI 
 
   Para o modelo FPS-TAI também foram analisadas as deformações principais máximas e tensões 
de Von Mises presentes na zona superior, central e inferior do ligamento colateral medial cujos 
valores encontram-se na tabela 37. 
 
Tabela 37 - Deformações principais máximas e Tensões de Von Mises presentes no ligamento 
colateral medial ao longo do movimento de flexão do joelho para o modelo FPS-TAI. 
 Deformações principais máximas no LCM (%) Tensões de Von Mises no LCM (MPa) 
Flexão 
(graus) 
Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior 
10° 1 2 1 5.6 6.4 7.7 
20° 1 3 1 7.5 13.2 5.9 
30° 3 3 1 13.4 18.8 6.2 
40° 4 4 2 19.6 23.2 9.3 
50° 5 5 2 26.0 26.3 11.7 
60° 7 6 2 35.4 27.3 12.4 
70° 8 7 3 42.2 30.7 13.1 
80° 9 8 3 49.4 33.3 12.9 
90° 10 8 3 53.6 36.1 12.5 
100° 11 9 3 58.3 35.0 12.6 
 
   Durante o ciclo de marcha neste modelo a maior deformação principal máxima e a maior tensão 
de Von Mises obtida ocorrem aos 60°, com 7% de deformação e 35,4 MPa de tensão. Para graus 
superiores de flexão os valores máximos ocorrem aos 100°, com 11% de deformação principal 
máxima e 58,3 MPa de tensão de Von Mises apresentados pela porção superior do ligamento 
colateral medial. 
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      4.3.7.6 – Comparação entre modelos 
 
   Na figura 50 é efetuada a comparação das deformações principais máximas sofridas pelo 
ligamento colateral medial dos vários modelos para o movimento de flexão dos 0 aos 100°.  
 
 
Figura 50 - Gráfico comparativo dos valores máximos de deformação principal máxima presentes 
no ligamento colateral medial dos vários modelos para ângulos de flexão representativos do ciclo 
de marcha (0 a 60°) com complemento de flexão até aos 100°. 
 
   Durante o ciclo de marcha, três modelos (intacto, FC-TC, FC-TA) apresentaram 6% de deformação 
principal máxima, representando a menor magnitude de deformações evidenciadas para o 
ligamento colateral medial. O modelo FA-TC e o modelo FPS-TAI apresentaram a maior deformação 
principal máxima para a amplitude fletora mencionada, de 7%. Durante a flexão complementar os 
modelos FC-TC, FC-TA e FPS-TAI apresentaram a maior deformação principal máxima de 11% 
enquanto os restantes modelos (intacto e FA-TC) apresentaram as menores, de 9%. 
   O gráfico da Figura 51 compara as mesmas estruturas mas relativamente às tensões de Von Mises. 
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Figura 51 - Gráfico comparativo dos valores máximos de tensão de Von Mises presentes no 
ligamento colateral medial dos vários modelos para ângulos de flexão representativos do ciclo de 
marcha (0 a 60°) com complemento de flexão até aos 100°. 
 
   Para tensões de Von Mises no ligamento colateral medial, o ligamento pertencente ao modelo 
FA-TC apresenta menores tensões tanto para amplitudes fletoras entre os 0 e os 60° (ciclo de 
marcha) como para amplitudes entre os 70° e 100°, apresentando 32,5 MPa e 50,1 MPa 
respetivamente. Durante o ciclo de marcha o ligamento que apresentou maiores tensões foi o 
modelo Intacto, com 35,7 MPa enquanto para flexão superior 60,6 representa a tensão máxima, 
pertencente ao ligamento colateral medial do modelo FC-TC. 
 
      4.3.8 – Deformações principais máximas e tensões de Von 
Mises no ligamento cruzado posterior 
 
      4.3.8.1 – Modelo Intacto 
 
   Na tabela 38 encontram-se os valores de deformações principais máximas e de tensões de Von 
Mises presentes no ligamento cruzado posterior (LCP) do modelo intacto perto da inserção femoral, 
na sua zona central e perto da sua inserção tibial.    
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Tabela 38 - Deformações principais máximas e Tensões de Von Mises presentes no ligamento 
cruzado posterior ao longo do movimento de flexão do joelho para o modelo intacto. 
 Deformações principais máximas no LCP (%) Tensões de Von Mises no LCP (MPa) 
Flexão 
(graus) 
Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior 
10° 2 2 1 15.1 8.0 4.0 
20° 4 5 2 28.7 17.5 7.0 
30° 4 6 2 31.8 20.2 8.3 
40° 5 8 2 35.6 25.7 10.2 
50° 6 10 3 38.2 33.3 13.0 
60° 5 7 2 32.8 22.1 13.9 
70° 5 5 1 29.1 16.1 11.7 
80° 5 4 1 25.4 11.5 10.5 
90° 4 3 2 21.7 11.1 8.6 
100° 4 3 3 21.2 10.9 4.2 
 
   No modelo Intacto o ligamento cruzado posterior é alvo de maior deformação na sua porção 
central e de maiores tensões na zona superior, perto da inserção femoral. Durante o ciclo de 
marcha este ligamento apresenta uma deformação máxima de 10% e uma tensão de Von Mises 
máxima de 38,2 MPa, ambas aos 50° de flexão. Durante a flexão complementar este ligamento 
apresenta valores inferiores aos mencionados anteriormente, 5% de deformação principal máxima 
aos 70 e 80° de flexão e 29.1 MPa de tensão de Von Mises aos 70°. 
 
      4.3.8.2 – Modelo FC-TC 
 
   Na tabela 39 encontram-se os valores de deformações principais máximas e de tensões de Von 
Mises presentes no ligamento cruzado posterior perto da inserção femoral, na sua zona central e 
perto da sua inserção tibial, referente ao modelo FC-TC.  
 
Tabela 39 - Deformações principais máximas e Tensões de Von Mises presentes no ligamento 
cruzado posterior ao longo do movimento de flexão do joelho para o modelo FC-TC. 
 Deformações principais máximas no LCP (%) Tensões de Von Mises no LCP (MPa) 
Flexão 
(graus) 
Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior 
10° 2 3 1 15.4 8.1 4.5 
20° 4 6 2 28.3 17.6 7.5 
30° 4 8 2 31.0 23.2 8.8 
40° 4 10 2 33.2 31.7 10.8 
50° 4 13 3 32.6 42.1 13.4 
60° 3 7 2 26.5 30.3 14.4 
70° 3 6 2 25.4 26.5 12.3 
80° 3 4 2 23.7 20.5 10.9 
90° 3 4 1 21.2 17.0 9.2 
100° 2 5 1 16.6 20.5 4.8 
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   Durante o ciclo de marcha neste modelo a maior deformação principal máxima e a maior tensão 
de Von Mises obtida ocorrem aos 50° de flexão na zona central do ligamento, com 13% de 
deformação e 42,1 MPa de tensão. Para graus de flexão complementares os valores máximos são 
inferiores e ocorrem aos 70°, com 6% de deformação principal máxima e 26,5 MPa de tensão de 
Von Mises também na zona central. 
 
      4.3.8.3 – Modelo FC-TA 
 
   Na tabela 40 encontram-se os valores de deformações principais máximas e de tensões de Von 
Mises presentes no ligamento cruzado posterior do modelo FC-TA perto da inserção femoral, na 
sua zona central e perto da sua inserção tibial.   
   No modelo FC-TA o ligamento cruzado posterior é alvo de maiores tensões na sua porção superior 
e deforma-se com maior intensidade na sua zona central. Durante o ciclo de marcha este ligamento 
apresenta uma deformação máxima de 11% e uma tensão de Von Mises máxima de 39,6 MPa, 
ambas aos 50° de flexão. Durante a flexão complementar este ligamento apresenta os valores 
máximos para esta amplitude aos 70°, 4% de deformação principal máxima e 29,7 MPa de tensão 
de Von Mises.  
 
Tabela 40 - Deformações principais máximas e Tensões de Von Mises presentes no ligamento 
cruzado posterior ao longo do movimento de flexão do joelho para o modelo FC-TA. 
 Deformações principais máximas no LCP (%) Tensões de Von Mises no LCP (MPa) 
Flexão 
(graus) 
Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior 
10° 2 3 1 14.5 7.7 4.1 
20° 4 6 1 27.0 16.2 7.5 
30° 4 6 2 30.6 19.7 8.5 
40° 5 8 2 34.8 25.4 10.3 
50° 5 11 3 39.6 34.3 12.7 
60° 5 5 2 31.3 22.7 10.2 
70° 4 4 1 29.7 19.9 9.7 
80° 4 3 1 26.3 13.4 6.3 
90° 3 3 1 23.2 12.3 4.0 
100° 3 4 1 20.2 13.9 2.3 
 
      4.3.8.4 – Modelo FA-TC 
 
   As deformações principais máximas e tensões de Von Mises presentes no ligamento cruzado 
posterior pertencente ao modelo FA-TC encontram-se na tabela 41. 
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Tabela 41 - Deformações principais máximas e Tensões de Von Mises presentes no ligamento 
cruzado posterior ao longo do movimento de flexão do joelho para o modelo FA-TC. 
 Deformações principais máximas no LCP (%) Tensões de Von Mises no LCP (MPa) 
Flexão 
(graus) 
Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior 
10° 2 3 1 14.3 7.4 3.9 
20° 3 5 1 25.2 14.8 6.6 
30° 4 5 1 26.9 15.7 6.5 
40° 4 5 1 30.0 18.9 7.5 
50° 5 6 2 32.6 21.7 9.0 
60° 4 2 1 26.3 12.9 3.9 
70° 4 2 1 23.8 10.1 1.4 
80° 4 2 2 22.5 9.2 4.0 
90° 4 3 4 24.0 8.7 10.7 
100° 4 3 5 23.7 9.4 13.2 
 
 
   No modelo FA-TC durante o ciclo de marcha a maior deformação principal máxima e a maior 
tensão de Von Mises obtida ocorrem aos 50°, com 6% de deformação e 32,6 MPa de tensão. Para 
graus de flexão complementares o maior valor de deformação principal máxima ocorre aos 100° de 
flexão perto da inserção tibial com magnitude de 5%. Relativamente a tensões de Von Mises para 
graus de flexão superiores, estas são máximas na zona superior do ligamento cruzado posterior, 
ocorrendo aos 90° de flexão com uma magnitude de 24 MPa. 
 
      4.3.8.5 – Modelo FPS-TAI 
 
   Para o modelo FPS-TAI também foram analisadas as deformações principais máximas e tensões 
de Von Mises presentes na zona superior, central e inferior do ligamento cruzado posterior cujos 
valores encontram-se na tabela 42. 
 
Tabela 42 - Deformações principais máximas e Tensões de Von Mises presentes no ligamento 
cruzado posterior ao longo do movimento de flexão do joelho para o modelo FPS-TAI. 
 Deformações principais máximas no LCP (%) Tensões de Von Mises no LCP (MPa) 
Flexão 
(graus) 
Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior 
10° 2 3 1 14.5 8.2 4.4 
20° 4 8 2 33.2 21.6 10.1 
30° 4 9 2 34.1 26.9 11.0 
40° 5 10 3 34.0 31.0 13.7 
50° 6 13 3 37.6 43.0 18.2 
60° 5 7 2 33.0 28.3 13.9 
70° 5 5 2 30.1 23.5 12.5 
80° 4 4 1 25.4 16.5 8.2 
90° 4 3 1 27.7 10.1 5.5 
100° 4 4 2 24.4 12.9 3.1 
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   Durante o ciclo de marcha neste modelo a maior deformação principal máxima e a maior tensão 
de Von Mises obtida ocorrem aos 50° de flexão do joelho, com 13% de deformação e 43 MPa de 
tensão. Durante o complemento fletor os valores máximos ocorrem aos 70° de flexão, com 5% de 
deformação principal máxima e 30,1 MPa de tensão de Von Mises apresentados pela porção 
superior do ligamento colateral medial. 
 
      4.3.8.6 – Comparação entre modelos 
 
   Na figura 52 é efetuada a comparação das deformações principais máximas sofridas pelo 
ligamento cruzado posterior dos vários modelos para o movimento de flexão desde a extensão até 
aos 100°. O gráfico da figura 53 compara as mesmas estruturas mas relativamente às tensões de 
Von Mises.  
 
 
Figura 52- Gráfico comparativo dos valores máximos de deformações principais máximas sofridas 
pelo ligamento cruzado posterior dos vários modelos para ângulos de flexão representativos do 
ciclo de marcha (0 a 60°) com complemento de flexão até aos 100°. 
 
   Durante o ciclo de marcha, dois modelos (FC-TC e FPS-TAI) apresentaram 13% de deformação 
principal máxima, representando o maior valor de deformações principais máximas sofrido pelo 
ligamento cruzado posterior. O modelo FA-TC apresentou a menor deformação com 6%. Durante o 
complemento fletor o modelo FC-TC apresentou a maior deformação (6%) enquanto o modelo FC-
TA apresentou a menor (4%). 
   Analisando o gráfico da figura 53, referente às tensões de Von Mises no ligamento cruzado 
posterior dos vários ligamentos, o ligamento pertencente ao modelo FA-TC apresenta menores 
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tensões tanto para amplitudes fletoras entre os 0 e os 60° (ciclo de marcha) como para amplitudes 
entre os 70° e 100°, apresentando 32,6 MPa e 24 MPa respetivamente. Durante o ciclo de marcha 
o ligamento que apresentou maiores tensões foi o modelo FPS-TAI, com 43 MPa, assim como para 
ângulos de flexão superiores em que o mesmo modelo apresentou o maior valor de tensão, de 30,1 
MPa. 
 
 
Figura 53- Gráfico comparativo dos valores máximos de tensão de Von Mises presentes no 
ligamento cruzado posterior dos vários modelos para ângulos de flexão representativos do ciclo de 
marcha (0 a 60°) com complemento de flexão até aos 100°. 
 
      4.3.9 – Deformações principais máximas e tensões de Von 
Mises no ligamento cruzado anterior 
 
      4.3.9.1 – Modelo Intacto 
 
   Na tabela 43 encontram-se os valores de deformações principais máximas e de tensões de Von 
Mises presentes no ligamento cruzado anterior (LCA) do modelo intacto perto da inserção femoral, 
na sua zona central e perto da sua inserção tibial. 
   No modelo Intacto o ligamento cruzado anterior é alvo de maior deformação na sua zona 
superior, perto da inserção femoral. 
 
95 
 
Tabela 43 - Deformações principais máximas e Tensões de Von Mises presentes no ligamento 
cruzado anterior ao longo do movimento de flexão do joelho para o modelo intacto. 
 Deformações principais máximas no LCA (%) Tensões de Von Mises no LCA (MPa) 
Flexão 
(graus) 
Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior 
10° 1 2 1 3.2 4.6 2.6 
20° 5 5 6 18.4 14.9 16.3 
30° 8 6 6 27.7 18.9 16.4 
40° 11 7 8 40.0 23.8 21.9 
50° 15 9 12 53.9 29.9 31.5 
60° 16 8 6 53.0 28.7 15.9 
70° 17 8 3 56.3 32.9 8.8 
80° 19 9 2 62.8 36.9 6.6 
90° 20 10 3 68.7 41.1 8.0 
100° 4 4 2 24.4 12.9 3.1 
 
 
Tabela 44- Gradientes de tensões de Von Mises presentes no ligamento cruzado anterior do 
modelo intacto ao longo do movimento de flexão da articulação tibiofemoral. 
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   Durante o ciclo de marcha este ligamento apresenta uma deformação máxima de 16% aos 60° de 
flexão e uma tensão de Von Mises máxima de 53,9 MPa aos 50° de flexão. Para graus de flexão 
superiores este ligamento apresenta 20% de deformação principal máxima e 68,7 MPa de tensão 
de Von Mises, ambos aos 90° de flexão. Na Tabela 44 é possível analisar através do gradiente de 
tensões de Von Mises presentes no ligamento cruzado anterior do modelo intacto que o local mais 
solicitado encontra-se mais próxima da inserção femoral, como referido anteriormente. 
      
         4.3.9.2 – Modelo FC-TC 
 
   Na tabela 45 encontram-se os valores de deformações principais máximas e de tensões de Von 
Mises presentes no enxerto ligamentar substituto do LCA (Neo-LCA) perto da inserção femoral, na 
sua zona central e perto da sua inserção tibial, referente ao modelo FC-TC. Na tabela 46 é possível 
acompanhar a evolução das tenções de Von Mises no enxerto ligamentar ao longo do movimento 
de flexão do joelho analisando o gradiente. 
 
Tabela 45 - Deformações principais máximas e Tensões de Von Mises presentes no enxerto 
ligamentar em posição FC-TC ao longo do movimento de flexão do joelho. 
 Deformações principais máximas no LCA (%) Tensões de Von Mises no LCA (MPa) 
Flexão 
(graus) 
Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior 
10° 1 2 1 2.2 4.5 1.2 
20° 5 4 4 12.3 10.6 5.9 
30° 7 5 4 19.1 12.9 5.6 
40° 10 6 5 27.3 15.6 7.4 
50° 15 7 7 37.0 18.7 10.9 
60° 14 9 3 40.5 19.7 4.4 
70° 15 11 1 44.4 23.0 2.4 
80° 18 13 1 51.7 26.2 4.2 
90° 20 15 2 60.3 28.1 5.6 
 
   Durante o ciclo de marcha neste modelo a maior deformação principal máxima e a maior tensão 
de Von Mises obtida ocorrem aos 50° e 60° de flexão respetivamente, com 15% de deformação e 
40,5 MPa de tensão. Durante flexão complementar os valores máximos ocorrem aos 90°, com 20% 
de deformação principal máxima e 60,3 MPa de tensão de Von Mises na zona central. 
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Tabela 46 - Gradientes de tensões de Von Mises presentes no enxerto ligamentar em posição FC-
TC ao longo do movimento de flexão da articulação tibiofemoral. 
 
   Analisando o gradiente da Tabela 46, é possível verificar que o local com maior concentração de 
tensão de Von Mises é próximo da inserção femoral. 
   
      4.3.9.3 – Modelo FC-TA 
 
   Na Tabela 47 é apresentado o gradiente de tensões de Von Mises presentes no enxerto ligamentar 
durante o ciclo de marcha com complemento de flexão até aos 100°. Na Tabela 48 encontram-se 
os valores de deformações principais máximas e de tensões de Von Mises presentes no Neo-LCA 
do modelo FC-TA perto da inserção femoral, na sua zona central e perto da sua inserção tibial. 
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Tabela 47 - Gradientes de tensões de Von Mises presentes no enxerto ligamentar em posição FC-
TA ao longo do movimento de flexão da articulação tibiofemoral. 
 
 
   No modelo FC-TA o ligamento cruzado posterior é alvo de maiores tensões na sua porção 
superior. Durante o ciclo de marcha este ligamento apresenta uma deformação máxima de 16% e 
uma tensão de Von Mises máxima de 38,3 MPa, ambas aos 50° de flexão. Para graus de flexão 
complementares este ligamento apresenta os valores máximos para esta amplitude aos 90°, 22% 
de deformação principal máxima e 63,7 MPa de tensão de Von Mises. 
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Tabela 48 - Deformações principais máximas e Tensões de Von Mises presentes no enxerto 
ligamentar em posição FC-TA ao longo do movimento de flexão do joelho. 
 Deformações principais máximas no LCA (%) Tensões de Von Mises no LCA (MPa) 
Flexão 
(graus) 
Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior 
10° 2 1 1 4.7 2.9 1.4 
20° 6 2 3 16.6 6.7 6.8 
30° 9 2 3 21.9 7.6 6.8 
40° 12 3 4 29.2 9.4 8.8 
50° 16 3 7 38.3 12.3 13.2 
60° 14 4 2 37.4 10.7 3.8 
70° 16 5 1 43.2 12.1 1.9 
80° 17 6 1 47.6 13.8 2.5 
90° 19 6 1 55.6 15.2 3.5 
100° 22 7 1 63.7 15.7 3.9 
 
         4.3.9.4 – Modelo FA-TC 
 
   Na tabela 49 podemos analisar as deformações principais máximas e as tensões de Von Mises 
ocorrentes em várias zonas do Neo-LCA do modelo FA-TC. Na tabela 50 é possível acompanhar a 
evolução das tenções de Von Mises no enxerto ligamentar ao longo do movimento de flexão do 
joelho analisando o gradiente. 
 
Tabela 49 - Deformações principais máximas e Tensões de Von Mises presentes enxerto ligamentar 
em posição FA-TC ao longo do movimento de flexão do joelho. 
 Deformações principais máximas no LCA (%) Tensões de Von Mises no LCA (MPa) 
Flexão 
(graus) 
Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior 
10° 4 1 1 11.9 4.9 2.4 
20° 13 2 3 34.8 13.7 13.4 
30° 18 2 3 50.0 15.6 12.9 
40° 24 3 4 66.1 21.5 18.8 
50° 29 3 7 80.8 28.9 26.9 
60° 32 4 2 89.2 24.8 17.1 
70° 36 5 1 99.8 28.2 18.0 
80° 39 6 1 109.2 32.0 20.4 
90° 42 6 1 116.4 25.5 17.1 
100° 49 7 1 136.4 36.6 22.0 
 
Neste enxerto ligamentar as maiores tensões e deformações ocorrem na zona superior, perto da 
inserção femoral. Durante o ciclo de marcha os maiores valores de deformação principal máxima 
(32%) e de tensão de Von Mises (89,2 MPa) ocorrem aos 60° de flexão. Durante o complemento 
fletor a maior deformação do ligamento é de 49% e a tensão máxima é de 136,4 MPa, ambos aos 
100° de flexão. 
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Tabela 50 - Gradientes de tensões de Von Mises presentes no enxerto ligamentar do modelo FA-TC 
ao longo do movimento de flexão da articulação tibiofemoral. 
 
   
    Analisando o gradiente da Tabela 50, é possível verificar que o enxerto ligamentar nesta posição 
é solicitado com maior intensidade perto da sua inserção femoral relativamente às restantes zonas. 
O acumular de tensões de Von Mises perto da inserção femoral ao longo do movimento de flexão 
é bem visível. 
  
         4.3.9.5 – Modelo FPS-TAI 
 
   Para o modelo FPS-TAI o gradiente da tabela 51 apresenta a evolução das tensões de Von Mises 
no enxerto ligamentar desde a extensão até aos 100° de flexão. Também foram analisadas as 
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deformações principais máximas e tensões de Von Mises presentes na zona superior, central e 
inferior do enxerto ligamentar em posição FPS-TAI cujos valores encontram-se na tabela 52.  
 
Tabela 51- Gradientes de tensões de Von Mises presentes no enxerto ligamentar em posição FPS-
TAI ao longo do movimento de flexão da articulação tibiofemoral. 
 
 
Tabela 52- Deformações principais máximas e tensões de Von Mises presentes no enxerto 
ligamentar do modelo FPS-TAI ao longo do movimento de flexão do joelho. 
 Deformações principais máximas no LCA (%) Tensões de Von Mises no LCA (MPa) 
Flexão 
(graus) 
Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior Ponto Superior      Ponto Central Ponto Inferior 
10° 0 0 0 1.3 1.7 1.8 
20° 4 0 2 10.4 1.6 10.6 
30° 4 1 2 10.8 1.1 8.6 
40° 6 0 3 15.2 1.0 13.5 
50° 9 0 5 22.8 1.6 21.2 
60° 4 2 2 10.8 6.4 5.5 
70° 3 4 1 7.1 13.6 5.1 
80° 1 5 1 4.6 19.3 11.2 
90° 2 6 1 5.5 22.0 13.9 
100° 2 6 1 6.8 24.9 15.9 
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   Durante o ciclo de marcha neste modelo a maior deformação principal máxima e a maior tensão 
de Von Mises obtida ocorrem aos 50° de flexão do joelho, com 9% de deformação e 22,8 MPa de 
tensão. Para graus de flexão superiores os valores máximos ocorrem aos 100° de flexão, com 6% 
de deformação principal máxima e 24,9 MPa de tensão de Von Mises apresentados pela porção 
central do Neo-LCA.  
 
      4.3.9.6 – Comparação entre modelos 
 
   Na figura 54 é efetuada a comparação das deformações principais máximas sofridas pelos 
enxertos ligamentares, para o caso dos modelos de reconstrução, e do ligamento cruzado anterior 
do modelo intacto para o movimento de flexão desde a extensão até aos 100°. O gráfico da figura 
55 compara as mesmas estruturas mas relativamente às tensões de Von Mises. 
 
 
Figura 54 - Gráfico comparativo dos valores máximos de deformações principais máximas sofridas 
pelo ligamento cruzado anterior dos vários modelos para ângulos de flexão representativos do 
ciclo de marcha (0 a 60°) com complemento de flexão até aos 100°. 
 
   Analisando o gráfico comparativo da figura 54, o enxerto ligamentar que apresentou maiores 
deformações pertence ao modelo FA-TC, com 32% de deformação principal máxima durante o ciclo 
de marcha e 49% de deformação durante o complemento de flexão. Por sua vez o modelo FPS-TAI 
apresentou as menores deformações, 9% durante o ciclo de marcha e 6% para graus de flexão 
superiores. Os restantes modelos apresentam valores de deformação muito próximos, para valores 
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de flexão entre os 0 e os 60° os modelos Intacto e FC-TA possuem a mesma deformação máxima 
no seu ligamento, de 16% e o modelo FC-TC 15%. Durante a flexão complementar os modelos FC-
TC e intacto apresentam uma deformação de 20% enquanto o enxerto ligamentar do modelo FC-
TA sofre uma deformação de 22%. 
 
 
Figura 55 - Gráfico comparativo dos valores máximos de tensão de Von Mises presentes no 
ligamento cruzado anterior dos vários modelos para ângulos de flexão representativos do ciclo de 
marcha (0 a 60°) com complemento de flexão até aos 100°. 
 
   Relativamente a tensões de Von Mises presentes nos Neo-LCA (Fig. 55), o ligamento que 
apresenta maiores tensões pertence ao modelo FA-TC, com 89,2 MPa durante o ciclo de marcha e 
136,4 em flexão complementar. Por sua vez o ligamento que está menos sujeito a tensões no 
movimento de flexão do joelho é o ligamento em posição FPS-TAI, com 22,8 MPa para ângulos de 
flexão dos 0 aos 60° e 24,9 MPa dos 70 aos 100°. 
   Excecionando os modelos acima referidos que se destacam claramente, quer durante amplitudes 
de flexão representativas do ciclo de marcha quer para flexões superiores da articulação, ambos os 
modelos FC-TC e FC-TA apresentaram valores de tensão de Von Mises nos seus ligamentos 
inferiores aos apresentados pelo modelo Intacto. 
 
   4.4 – Discussão 
 
   O padrão de pressão de contacto exibida pelo modelo intacto captura com sucesso o efeito de 
transferência de carga na articulação tibiofemoral das superfícies mediais para as laterais ao longo 
do movimento de flexão. Adouni, et al [2012] obteve uma pressão de contacto máxima nas 
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cartilagens tibiais de 8,1 MPa durante o ciclo de marcha, o modelo Intacto para as mesmas 
estruturas e amplitude de flexão foi o modelo que apresentou as maiores pressões de contacto, 
com um valor 32,5% superior de 12 MPa. O modelo FPS-TAI apresentou as menores pressões com 
9,7 MPa, 16,5% superior. Quanto à localização das maiores pressões de contacto, estudos concluem 
que para o ciclo de marcha estas ocorrem na cartilagem medial, na maioria dos modelos analisados 
é apresentado comportamento concordante com os estudos analisados (30,108) à exceção do 
modelo FPS-TAI que apresenta maiores pressões de contacto na cartilagem lateral.  
   Relativamente à área de contacto na cartilagem não existiram grandes diferenças entre os 
diferentes modelos analisados. O valor mais elevado de área de contacto nas cartilagens tibiais 
aconteceu no modelo FA-TC com 448mm2, e o menor aconteceu no modelo FPS-TAI com 427 mm2. 
Estes valores são idênticos aos encontrados no estudo do Liu, F., et al [2010] que reportou uma 
área máxima na cartilagem medial de cerca de 470 mm2.  
   As deformações principais mínimas apresentaram valores nominais mais elevados na cartilagem 
femoral e na tibial lateral, estando estes resultados de acordo com o esperado, pois são as 
cartilagens que mais compressão sofrem durante o ciclo de marcha (86,108). O modelo Intacto foi 
o único que apresentou as suas deformações superiores na cartilagem tibial medial com um 
máximo de 21%. Os restantes modelos apresentam os valores mais elevados de deformação na 
cartilagem tibial lateral, com valores de 27 a 30%. Liu, F., et al [2010] reportam deformações 
principais mais elevadas na cartilagem tibial medial, com um valor máximo de 24% o que não está 
distante dos resultados obtidos no presente estudo. Analisando os gradientes de pressão e 
deformação para na cartilagem femoral é óbvia a presença de áreas de pressão anómala, resultado 
do contacto da cartilagem com os meniscos. O facto de encastrar a aresta inferior das faces laterais 
dos meniscos contribui para a limitação da movimentação natural destas estruturas neste local. 
   Para o ciclo de marcha, as amplitudes dos movimentos do joelho do modelo Intacto 
caracterizaram-se por uma rotação vara máxima de 4,5° e uma rotação interna máxima de 10,9° do 
fémur relativamente à tíbia, encontrando-se próximos dos limites de 14° de rotação interna e 5° de 
rotação vara (1) replicando corretamente a cinemática de um joelho saudável. Os modelos cujos 
movimentos mais se aproximam dos do modelo Intacto são os dos modelos FC-TC e FC-TA, ambos 
com 4,3° de rotação vara e com 10,6° e 10,7° de rotação interna respetivamente. A laxidez do 
joelho, associada à rotação no plano transverso, é superior no modelo FPS-TAI com 12,4°, o que 
leva a concluir que o neo-ligamento do modelo reconstruído na posição descrita é o que apresenta 
menor controlo nas movimentações das estruturas ósseas. Em contrapartida o neo-ligamento do 
modelo FA-TC constringe as rotações e o deslocamento superior do fémur em demasia com uma 
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rotação interna máxima de 6,3° e rotação vara de 2°, levando à presença de deformações e pressões 
de maior intensidade nas cartilagens. Durante a flexão complementar (70-100°) todos os modelos 
apresentaram rotações máximas inferiores às obtidas durante o ciclo de marcha, fruto da rotação 
externa e valga que ocorre durante graus de flexão superiores, contudo, o modelo FA-TC é o único 
que apresenta rotações externas e valgas de valor superior às rotações internas e varas ocorridas 
durante o ciclo de marcha, posicionando o fémur deste modelo numa posição irregular. 
   Relativamente aos deslocamentos dos meniscos o modelo Intacto apresentou deslocamentos 
para o menisco medial de 2,2 mm do corno anterior e 1,1 mm do corno posterior, o menisco lateral 
sofreu deslocamentos de 9,9 mm no corno anterior e 7,6 mm no corno posterior. O modelo que 
apresentou maiores deslocamentos meniscais foi o modelo FPS-TAI, fruto da combinação do 
contacto, fricção e laxidez superior presentes neste modelo, com 3,2 mm e 1,7 mm de 
deslocamento do corno anterior e posterior do menisco medial e 11,2 mm e 9 mm de deslocamento 
do corno anterior e posterior do menisco lateral. Por sua vez o modelo FA-TC apresentou os 
menores deslocamentos, com 1,7 mm e 0,6 mm de deslocamento do corno anterior e posterior do 
menisco medial e 7,3 mm e 5,5 mm de deslocamento do corno anterior e posterior do menisco 
lateral. Vedi [1999] reporta deslocamentos superiores no compartimento lateral 
comparativamente ao compartimento medial, com valores máximos de deslocamento do corno 
anterior e posterior do menisco medial de 3,9 mm e 7,1 mm e do corno anterior e posterior do 
menisco lateral de 5,6 mm e 9,5 mm (109). O modelo Intacto, apesar de apresentar deslocamentos 
superiores no menisco lateral, concordante com o estudo referido, apresenta também 
deslocamentos das zonas anteriores dos meniscos superiores às zonas posteriores, o que não se 
verifica no estudo de Vedi [1999]. Em termos de magnitude, os deslocamentos do menisco medial 
não ultrapassam os limites mas os deslocamentos do menisco lateral são ligeiramente superiores.   
   Na análise às tenções de Von Mises e deformações principais máximas presentes nos ligamentos 
dos vários modelos, é evidente a disparidade entre os modelos FA-TC e FPS-TAI e os restantes. No 
modelo FA-TC, por o ligamento ser mais curto e menos “inclinado”, limita a movimentação em 
demasia da articulação como foi visto anteriormente, provocando esforços excessivos no ligamento 
cruzado anterior e reduzindo a carga nos restantes ligamentos. Este tipo de reconstrução é provável 
que leva à rutura do neo-ligamento junto à inserção femoral. Já o modelo FPS-TAI peca pelo 
contrário, é o ligamento mais comprido e analisando os esforços e deformações sofridos pelos 
restantes ligamentos implica que este aparenta estar com pouca tensão. O facto do neo-ligamento 
deste modelo não ser muito solicitado comparativamente com os restantes modelos, enquanto os 
ligamentos colaterais e o ligamento cruzado posterior são mais solicitados, juntamente com a 
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afirmação anterior que este modelo apresenta menor controlo dos movimentos das estruturas 
ósseas, leva à conclusão que se aproxima de um joelho com ligamento cruzado anterior deficiente. 
   Pelo estudo dos modelos com reconstrução ligamentar a alteração do local de inserção na tíbia 
não causa alterações tão importantes como a alteração da posição da inserção no fémur, esta 
afirmação é suportada pela evidente discrepância de resultados nos modelos em que a posição da 
inserção femoral foi alterada (FA-TC e FPS-TAI) relativamente aos restantes modelos.  
   Relativamente à melhor opção para reconstrução do ligamento cruzado anterior, as posições FC-
TC e FC-TA apresentam-se como as mais viáveis e usadas em reconstruções do ligamento cruzado 
anterior, porém, derivado à falta de isometria entre as inserções normais do ligamento cruzado 
anterior em reconstruções ligamentares de feixe único o túnel tibial é efetuado numa posição 
ântero-medial (27), que o modelo FC-TA representa. 
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Capitulo 5 – Conclusões e trabalhos futuros 
   5.1 – Conclusões 
 
   Analisando o movimento das estruturas ósseas do modelo Intacto, podemos admitir que este foi 
capaz de reproduzir o comportamento de um joelho saudável. Os valores relativos a solicitações 
nas superfícies articulares e nas estruturas ligamentares estão próximos dos valores obtidos em 
estudos computacionais e experimentais consultados. O modelo Intacto apresenta-se como válido, 
podendo assim ser considerado uma referência para comparação com os restantes modelos. 
   Os modelos FA-TC e FPS-TAI foram os que mais se afastaram do modelo Intacto. O enxerto 
ligamentar usado no modelo FA-TC é o mais curto e menos inclinado, constringindo os movimentos 
das estruturas ósseas durante a flexão da articulação e provocando tensões e deformações 
excessivas na sua zona superior, perto da inserção femoral. O Neo-ligamento do modelo FPS-TAI é 
o que sofre menos tensões e deformações mas os restantes ligamentos são os mais solicitados 
entre todos os modelos, este modelo apresenta também pouco controlo nas movimentações das 
estruturas ósseas. O modelo FPS-TAI aparenta ser o modelo que melhor caracteriza um joelho com 
rutura de ligamento cruzado anterior. Os modelos FC-TC e FC-TA apresentaram resultados 
relativamente idênticos entre si e foram os modelos que mais se aproximaram do modelo Intacto, 
constituindo as melhores opções para reconstrução do ligamento cruzado anterior por restituírem 
com maior eficácia a cinemática natural de um joelho saudável. Apesar de ambos os modelos 
apresentaram resultados positivos, a isometria que a posição FC-TA oferece torna-a a opção mais 
viável, já usada e defendida em reconstruções ligamentares do ligamento cruzado anterior.  
   Ambas as posições na tíbia e no fémur do enxerto ligamentar são importantes para o sucesso da 
reconstrução do ligamento cruzado anterior, mas o mau posicionamento no fémur leva a alterações 
da biomecânica do joelho significativas que para além de não restituírem a cinemática natural da 
articulação influenciam decisivamente os esforços suportados pelas restantes estruturas, podendo 
originar novas patologias. 
   Este trabalho tinha como objetivo a análise das estruturas sensíveis da articulação tibiofemoral 
antes e após reconstrução ligamentar. O modelo numérico representativo do joelho saudável foi 
competente na reprodução de resultados próximos aos consultados na bibliografia e o modelo 
reconstruído cuja cinemática mais se aproxima de um joelho saudável apresenta posições para o 
enxerto ligamentar recomendadas e usadas na reconstrução do ligamento cruzado anterior por 
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cirurgiões. Face a estas afirmações é admissível considerar que o objetivo proposto para este 
trabalho foi atingido. 
 
     5.2 - Trabalhos futuros 
 
   Futuramente, propõe-se o melhoramento dos modelos geométricos, adicionando a patela e o 
ligamento patelar e caracterizando melhor o ligamento cruzado anterior modelando os dois feixes 
que o constituem em vez de uma forma única. Os modelos numéricos também podem ser bastante 
melhorados, modificando as definições dos materiais para que melhor representem o 
comportamento viscoelástico dos ligamentos, meniscos e cartilagem e aplicando uma condição de 
fronteira que melhor caracterize as fixações reais dos meniscos. O uso de enxertos diferentes nestas 
análises também poderia ser proposto. 
   O desenvolvimento de ligamentos sintéticos viáveis que eliminem a necessidade de colheita de 
enxertos do paciente apresentam vantagens numerosas. Seria interessante estudar modelos 
numéricos com diferentes materiais sintéticos para o ligamento cruzado anterior, podendo assim 
analisar as alterações biomecânicas com esperança de ajudar o desenvolvimento deste tipo de 
opção.   
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